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Menschen mit Amputationen benötigen adäquate Hilfsmittel zur Wiederherstellung ihrer Mo-
bilität und folglich der Teilnahme am aktiven Leben. Bei Beinamputierten ist der Schaft, als
Schnittstelle von Prothese zu Beinstumpf, für den Gangkomfort maßgeblich verantwortlich.
Gangrichtungswechsel führen dort durch die hohe Gangdynamik zu besonders kritischen Be-
lastungen am Beinstumpf. In der Vergangenheit konzentrierten sich die Entwicklungen in der
Beinprothetik wesentlich auf die Unterstützung der Nutzer bei geradem Gehen und Überwinden
von Höhendiﬀerenzen. Folglich stehen aktuell semi-aktive sowie aktive Produkte dafür zur Ver-
fügung. Für Richtungswechselsituationen existieren rein passive Rotationsadapter, welche über
eine fest deﬁnierte Torsionssteiﬁgkeit die auftretenden Scherkräfte reduzieren.
In dieser Arbeit wird der Einﬂuss auf die Belastungen in der Beinprothese untersucht, wel-
che ungemindert an den Stumpf weitergeleitet werden. Dazu werden zwei Parameter variiert:
transversale Torsionssteiﬁgkeiten und Fußwinkelstellung (internal/external)
Für dieses Teilziel wird ein Messsystem entwickelt und realisiert, welches in Beinprothesen imple-
mentiert werden kann. Es erfasst die dort auftretenden Belastungen sowie die Bewegungen der
Prothese in den sechs Freiheitsgraden. Unter Verwendung des Messsystems wird eine Probanden-
studie mit zwei Unterschenkelamputierten durchgeführt. Die Analyse erfolgt unter Kopplung der
subjektiven Probandenrückmeldungen und der objektiven Messwerte. Analyseergebnisse stellen
direkte Korrelationen von Messwertverläufen zum Komfortempﬁnden dar. Daraus werden Setup-
Matrizen für eine optimierte Einstellung von Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkel in Abhängigkeit
der Bewegungssituation (Gangphase, -geschwindigkeit und -richtung) erstellt. Mit Nutzung die-
ser Ergebnisse kann ein Rotationsadapter mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung
eine Belastungsreduktion am Stumpf und somit eine Steigerung des Gangkomforts in dynami-
schen Gangsituationen bewirken.
Für die Entwicklung eines Prototyps für ein solches System wird der Ansatz der Mensch-
Maschine-zentrierten Entwicklungsmethode genutzt. Hierbei werden nutzerrelevante und tech-
nische Faktoren berücksichtigt, um die Entwicklungsschwerpunkte zu ermitteln und zu priori-
sieren. Aus der Methode resultierend, erweisen sich die Gangerkennung, Parameterauswahl für
das Systemverhalten sowie der Antrieb als besonders relevant. Zur Gangerkennung wird ein sen-
sorminimaler Ansatz vorgestellt. Zwei mittels einer Inertial-Messsensorik erfasste Unterschenkel-
winkelgeschwindigkeiten dienen dem entwickelten Algorithmus zur Erkennung der Informationen
von Gangphase und geschwindigkeit sowie der Diﬀerenzierung der Gangrichtung. Zur Validie-
rungen der Gangphasen- und Ganggeschwindigkeitserkennung werden Ganganalysen mit zwölf
Nichtamputierten auf einem Laufband in einem Ganglabor durchgeführt. Die Diﬀerenzierung der
Gangrichtung wird mittels einer Messorthese in freier Umgebung durch zwei Parcours erfolgreich
validiert.
Nach Erhebung und Deﬁnition der Systemanforderungen und -verhalten erfolgt die Ausarbeitung
eines prototypischen Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung.
Als Antriebskonzepte werden dem Direktantrieb seriell-elastische sowie parallel-elastische Antrie-
be auf Basis eines realitätsnahen Testzykluses gegenübergestellt. Der parallel-elastische Antrieb
zeigt eine bessere Eignung in Bezug auf Maximalleistung und Energieverbrauch und wird in Form
eines Gleichstrommotors, mit Torsionsfedern kombiniert, in einem Prototyp realisiert. Die Hard-
iii
ware des Prototyps und dessen Software zur Parameterauswahl und Sollgrößenadaption wird
realisiert und gesamtheitlich auf einem Prüfstand validiert. Abschließend erfolgen Funktions-
tests mit fünf amputierten Probanden. Die Probanden berichten von einer guten Funktionalität
des in dieser Arbeit entwickelten Systems und über eine spürbare Belastungsreduktion und
Mobilitätssteigerung in dynamischen Gangsituationen.
Abstract
People with lower limb amputations need adequate medical aid to restore mobility and increase
participation in active life. For gait comfort the socket is responsible as the interface between
prosthesis and stump of the amputated leg. Based on dynamics by changing the walking direction
high stress can emerge on the stump. In the past, developments of lower limb prostheses focused
on straight walking and overcoming diﬀerences of ground levels. Thus, semi-active and active
products are available to support the user in these gait situations. In contrast, for situation of
changing gait direction just passive rotational adapter with ﬁxed torsional stiﬀness are available
to reduce the arising shear forces.
In this work, the inﬂuence of stress in the prosthetic structure (equal to stump stress) is examined
in dynamic gait situations by varying torsional stiﬀness as well as foot alignment in various gait
speeds. Therefore, a measurement system is developed and realized. It measures load in the
prosthetic structure as well as motion of the prosthesis in six degrees of freedom. A pilot study
with two transtibial amputees is performed by using the mentioned measurement system. The
data analysis is done by correlating subject feedback to the measured data. Results state of direct
correlation between feeling of comfort and stress behavior. By this setup-matrices for torsional
stiﬀness and foot alignment are generated depending on gait phase, speed and direction. Applying
these results to a rotational adapter with variable torsion stiﬀness and foot alignment should lead
to a reduced level of stress on the stump as well as increase comfort in dynamic gait situation.
To build up a prototype the man-machine-centered design method is used to consider human
and technical factors and prioritize the focus of the development. Especially, gait recognition,
the desired system behavior and drive train aspects show high priority. For gait recognition a
sensor-minimal approach is presented. An algorithm uses data of an inertial measurement unit to
detect gait phases, speed and classify gait directions. To validate the gait recognition algorithm
a study with ten able-bodied subjects is performed on a treadmill in a gait lab as well as two
test-courses.
Deﬁning system requirements and system behavior parameter, a proof-of-principle demonstrator
for a rotational adapter with variable torsion stiﬀness and foot alignment is developed and
realized. As potential concepts of the demonstrator a direct drive, a serial-elastic and a parallel-
elastic drive trains concept are compared by using a designed test-cycle which represents load and
motion of a typical day. The parallel-elastic actuator concept shows the best results concerning
maximum power and energy consumption. It is realised by a DC-motor and two torsional springs
in the demonstrator. The demonstrator hardware and software is holistically validated on a test-
bench. Finally, functional tests are done by ﬁve lower limb amputees. These subjects report a
good functionality of the developed and realized system as well as a perceptible load reduction
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AHRS inertiale Messeinheit zur Erfassung von Beschleunigung, Drehraten und Winkel (At-
titude Heading Reference System)
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DD Direktantrieb (Direct Drive)
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WLAN drahtloses lokales Datennetzwerk (Wireless Local Area Network)
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1 Einführung und Struktur der Arbeit
Zur selbstbestimmten Teilnahme am täglichen Leben benötigen Menschen mit missgebildeten
oder amputierten Gliedmaßen eine adäquate Unterstützung, zum Beispiel durch geeignete Er-
satzstrukturen. Eine Beinprothese als Rehabilitationshilfsmittel soll, neben den mechanischen
und dynamischen Funktionen für einen komfortablen Gang, auch das äußere Erscheinungsbild
des menschlichen Beines nachbilden. Dazu erfolgt in der Regel eine Versorgung mit modularen
Prothesenkomponenten unter Berücksichtigung der individuellen Gegebenheiten und Bedürfnisse
des Amputierten1.
Die Entwicklung der Beinprothesen beschäftigt die Menschheit seit vielen Jahrhunderten. Durch
Krankheiten oder Verletzungen erforderliche Amputationen wurden durch einfache mechanische
Strukturen ersetzt. Ziel dabei war es, die grundlegende mechanische Funktion des Beines nach-
zubilden. Im Laufe der Zeit wurden diese Ersatzgliedmaße zunehmend ausgereifter in Funktion
und Erscheinungsbild. Wesentliche Errungenschaften waren hierbei die Nachbildung funktionel-
ler sowie anatomisch ähnlicher Knie- und Fußgelenke. Mit fortschreitender Entwicklung in der
Elektrotechnik und Werkstoﬀtechnologie erfolgt seit den letzten beiden Dekaden des zwanzigs-
ten Jahrhunderts ein rasanter Anstieg des technologischen Fortschritts in der Prothetik. Mit der
Einführung von mikroprozessorgesteuerten Beinprothesen Mitte der 90er-Jahre fand ein Evo-
lutionssprung in der Beinprothetik statt. Durch die Regelung von Prothesenkomponenten wird
der Prothesenträger zielgerichtet in seinem Gang unterstützt. Folglich kann die Mobilität, der
Komfort und das Sicherheitsgefühl des Nutzers gesteigert sowie eine erfolgreiche Rehabilitation
und Integration in den aktiven Alltag ermöglicht werden.
Statistiken über die Anzahl Amputierter und Gründe von Amputationen werden nur teilweise er-
stellt und sind somit nur als grober Anhaltspunkt anzusehen. Wie in Abbildung 1.1 dargestellt,
leben in den USA zur Zeit über 1.6 Millionen Menschen mit Beinamputation mit prognosti-
ziertem steigenden Trend bis zu 3,6 Millionen beinamputierte Menschen im Jahre 2050 [233].
Schätzungen von Selbsthilfegruppen und dem Bundesverband für Menschen mit Arm- oder Bein-
amputationen [60] zufolge, leben momentan circa 220.000 Beinamputierte in Deutschland [71].
Daten aus Operationsstatistiken deutscher Krankenhäuser bilanzieren 61.000 erfolgte Ampu-
tationen an den unteren Extremitäten im Jahr 2003 [92]. Dies ist eine Steigerung von 38%
gegenüber dem Jahr 2001 mit circa 44.200 Amputationen [43] und belegt somit ebenfalls einen
zunehmenden Trend in Deutschland (siehe Abbildung 1.1).
Eine Verteilung der Amputationshöhe wird in Abbildung 1.2 dargestellt und unterscheidet Hüft-,
Oberschenkel-, Unterschenkel- sowie Zehen- und Vorderfußamputationen. Die häuﬁgsten Ursa-
chen für Amputationen in Industrieländern ohne militärische Konﬂikte sind heutzutage mit cir-
ca 85 - 90% arteriellen Verschlusskrankheiten (Patientenalter meist über 60 Jahre [39]), 5 - 10%
Traumata und bis zu 10% sonstige Gründe [17, 91]. In Entwicklungsländern hingegen liegen die
Ursachen für Amputationen der unteren Extremitäten bei 15 - 20% arteriellen Verschlusskrank-
heiten, 20 - 30% Traumata und 20% Infektionen [17].
1 Alle in dieser Arbeit verwendeten männlichen Bezeichnungen sind der Weiblichen gleichzusetzen.
1
Abbildung 1.1: Anzahl von Amputierten in USA (blau) [155, 233] und Amputationen in Deutschland (grün)










Abbildung 1.2: Prozentuale Verteilung von Amputationen der unteren Gliedmaße nach dem Amputationsniveau,
zusammengefasst aus [43, 144]
Eine Umfrage in Großbritannien [58] zeigt, dass 29% der Prothesenträger ihre Prothese aus
Komfortgründen nicht regelmäßig tragen. Als Begründung geben 25% der Befragten auftretende
Schmerzreaktionen am Beinstumpf an.
In der Vergangenheit wurden die Schwerpunkte in der Beinprothesenentwicklung auf gerade
Gangsituationen und Überwinden von Höhenunterschieden gelegt [56]. Aufgrund dessen stellen
heutzutage dynamische Gangsituationen, hier besonders Richtungswechsel oder Bewegungen mit
hoher Dynamik, immer noch eine Herausforderung für Prothesennutzer dar. Durch die torsions-
starre Struktur der Beinprothese werden vor allem bei Richtungswechsel entstehende Kräfte und
Drehmomente direkt an den Beinstumpf weiter geleitet und können dort durch die auftretende
Belastung massive Weichgewebeirritationen hervorrufen. Folglich wird der Tragekomfort und die
Mobilität vermindert, was zu dem oben aufgeführten Nichttragen der Beinprothese führen kann.
Richtungswechsel stellen mit circa 40% aller Bewegungssituationen [75] im täglichen Leben
einen großen Anteil der Fortbewegung dar. Aufgrund der hohen Belastung in diesen Bewegungs-
situation ist es notwendig, Prothesenkomponenten bereit zu stellen, welche diese Belastungen
angemessen reduzieren. Zur Zeit verfügbare Produkte zur Reduktion dieser Torsionsbelastung
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sind passive Lösungen mit einer mechanischen Steiﬁgkeit, wie zum Beispiel einer Stahlfeder oder
einem Kunststoﬀ. Diese werden einmalig justiert und anschließend in die Prothesenstruktur inte-
griert. Diese passive Komponente erlaubt keine Anpassung auf die individuellen Gegebenheiten,
wie zum Beispiel aktuelle Gangsituationen oder -geschwindigkeiten. Aufgrund der bestehenden
Problematik hoher Stumpfbelastung bei dynamischen Bewegungen und einer unzureichenden
Adaptionsmöglichkeit verfügbarer Produkte ist ein Handlungsbedarf zur Belastungsreduktion
gegeben.
Ein Ziel dieser Arbeit ist daher ein Erkenntnisgewinn über die erforderlichen Torsionssteiﬁgkeit in
Gangsituationen mit Richtungswechsel um eine Reduktion der Stumpfbelastung und Steigerung
des Gangkomforts zu erreichen. Aus diesen Erkenntnissen erfolgt eine Entwicklung und Reali-
sierung einer Technologie zur situationsgerechten Anpassung der Torsionssteiﬁgkeit sowie des
Fußwinkels. Eine solche adaptive Prothesenkomponente kann dem amputierten Nutzer gegen-
über einem passiven Rotationsadapter durch die Berücksichtigung der aktuellen Gangsituationen
einen signiﬁkanten Mehrwert bieten. [57, 72].
Die Kernthemen dieser Arbeit sind:
 Untersuchung des Einﬂusses einer variierten Torsionssteiﬁgkeit und eines variierten
Fußwinkels in dynamischen Gangsituationen bei verschiedenen Ganggeschwindigkeiten
 Entwicklung und Realisierung eines Systems zur Belastungsreduktion in verschiedenen
Gangsituationen und -geschwindigkeiten durch Variation der Torsionssteiﬁgkeit und des
Fußwinkels
In dieser Arbeit werden Untersuchungen mit transtibial unilateral amputierten Nutzern mit einer
hohen Mobilitätsklasse durchgeführt. Eine Übertragung der Resultate auf andere Amputations-
niveaus, wie transfemoral Amputierte oder Nutzer mit einer Osseointegration (in den Knochen
implantierte Anbindung der Beinprothese), kann unter Berücksichtigung der veränderten Rand-
bedingungen grundsätzlich gewährleistet werden. Besonders oesseointegrativ versorgte Nutzer
können durch die angestrebten Funktionen (variable Torsionssteiﬁgkeit und Fußanstellung) der
zu entwickelnden Komponente aufgrund der direkten Knochenanbindung stark proﬁtieren.
Abbildung 1.3 zeigt eine schematische Übersicht der Themengebiete und deren Abhängigkeiten,
welche im Folgenden dargelegt werden.
Zunächst werden die Grundlagen der Biomechanik und des menschlichen Gangs in Kapitel 2
vorgestellt. Weiterhin wird eine Einführung in die Beinprothetik, Ganganalyse und relevante
Messsysteme als Grundbausteine zum Verständnis der folgenden Ausführungen gegeben. Im
weiteren Verlauf wird in Kapitel 3 die Realisierung eines für die Untersuchungen notwendigen
Messsystems zur Erfassung von Belastungen und Bewegungen erläutert. Mit Hilfe dieses Systems
wird eine Probandenstudie zur Belastungsanalyse unter variierten Randbedingungen durchge-
führt, welche in Kapitel 4 vorgestellt wird. Hierbei werden in translatorischen Gangsituationen
und bei Richtungswechsel die Ganggeschwindigkeit, die transversalen Torsionssteiﬁgkeit und der
Fußwinkel variiert. Das Ergebnis dieser Untersuchung stellt eine Matrix zur Auswahl empfohle-
ner Systemeigenschaften einer neuartigen Prothesenkomponente dar. Mittels der Methode zur
Mensch-Maschine-zentrierten Entwicklung werden Entwicklungsschwerpunkte identiﬁziert und
priorisiert (Kapitel 5). Die zur Auswahl benötigten Informationen über die Gangsituation des
Nutzers werden durch einen Gangerkennungsalgorithmus (Kapitel 6) bereitgestellt.
Zur Umsetzung der empfohlenen Systemeigenschaften ﬁndet eine Entwicklung und Realisie-
rung einer neuartigen Prothesenkomponente in Kapitel 7 statt, welche die Systemsteiﬁgkeit in
3
Abhängigkeit der Gangsituation und -geschwindigkeit variieren und folglich die resultierenden
Scherbelastungen am Stumpf reduzieren kann. Die Validierung der realisierten prototypischen
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 1.3: Struktur der Arbeit
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2 Grundlagen und Stand der Technik
In diesem Kapitel werden anatomische Begriﬀe sowie das verwendete Koordinatensystem erläu-
tert. Des Weiteren werden die grundlegenden Funktionen der Gelenke im gesunden Bein darge-
legt, welche bei Amputierten je nach Amputationshöhe entfallen und somit eine Einschränkung
der motorischen Fähigkeiten verursachen.
Es folgt eine Beschreibung des menschlichen Gangs mit Fokus auf transversale Torsionsmo-
mente als Untersuchungsgegenstand in dieser Arbeit. Ein Exkurs in die Beinprothetik zeigt die
besonderen Anforderungen und Rahmenbedingungen. Darin beinhaltet ist eine Vorstellung von
Prothesenkomponenten, unterteilt in Unterstützungsklassen, sowie einem Stand der Technik be-
züglich transversalen Rotationsadaptern als Ausgangsbasis für die Entwicklung eines adaptiven
Systems.
2.1 Biomechanik
Um eindeutige Lagen und Ausrichtungen am Körper zu deﬁnieren, wird dieser in virtuelle Ebenen
unterteilt (siehe Abbildung 2.1a). Die Medianebene teilt den Körper über Nase und Bauchna-
bel mittig in zwei Hälften. Parallele Ebenen zu der Medianebene werden Sagittalebenen (auch
Vertikalebenen) genannt. Orthogonal zu der Sagittalebene steht die Frontalebene (auch Koronal-
ebene genannt). Die Transversalebene (auch Axial-, Horizontalebene genannt) steht wiederum
orthogonal auf der Frontalebene und teilt den Körper in oben und unten.
Richtungen am Bein werden in dieser Arbeit in Anlehnung an die Bezeichnungsempfehlung
der International Society of Biomechanics [181, 229] deﬁniert und sind in Abbildung 2.1b
dargestellt. Die ap-Achse bezeichnet die Achse von posterior (hinten) nach anterior (vorne) und
korrespondiert somit mit der Gangrichtung beim geraden Gehen. Die pd-Achse verläuft von distal
nach proximal (vom Sprunggelenk zum Hüftgelenk). Die ml-Achse führt von lateral (außen) nach
medial (innen).
Die vorhandenen Freiheitsgrade in einem gesunden menschlichen Bein sind in Abbildung 2.2
abgebildet. Im Folgenden werden die Gelenke und deren anatomische Bewegungsbereiche grund-
sätzlich vorgestellt. Bänder- und Muskelstrukturen werden aufgrund der Komplexität und Re-
levanz für diese Arbeit nicht im Detail erklärt. Grundsätzlich anzumerken ist hierbei, dass die
Muskeln nach dem Agonist-Antagonist-Prinzip (Gegenspieler-Prinzip) an Gelenken angeordnet
sind, um diese zu bewegen. Grund hierfür ist unter anderem, dass eine Muskelaktivierung ledig-
lich eine Kontraktion zur Folge hat. Eine resultierende Gelenksteiﬁgkeit, im mechanischen Sinne,
erfolgt über die Aktivierung beider entgegen gerichteter gelenkangreifender Muskeln.
Das Knie bildet die Verbindung zwischen dem Oberschenkelknochen (Femur) und dem Schien-
beinknochen (Tibia). Es besteht anatomisch gesehen aus zwei Gelenken, dem Kniescheibengelenk
(Femur und Patella) und dem Kniekehlgelenk (Femur und Tibia), welche über Bandstrukturen
(Kniescheibenband sowie Kreuz- und Kollateralbänder) gehalten werden. Anatomisch gesehen
zählt das Gelenk zwischen Tibia und dem Wadenbeinknochen (Fibula) auch zum Kniegelenk, je-
doch ist es funktional nicht mit einbezogen. Tibia und Fibula bilden ein proximal eigenständiges
Gelenk. Distal stellen sie einen Teil des oberen Sprunggelenks dar.
5
Auf den komplexen anatomischen Aufbau und die biomechanische Funktionsweise des Knies wird
in dieser Arbeit nicht näher eingegangen. Es werden dennoch die anatomischen Bewegungsmög-
lichkeiten vorgestellt, da diese Relevanz für die nachfolgenden Betrachtungen und Analysen























Abbildung 2.1: Medizinische Bezeichnungen der Körperebenen und Richtungen (a), modiﬁziert nach [225] und
Deﬁnition des Koordinatensystems (b), modiﬁziert nach [175]
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Abbildung 2.2: Anatomische Freiheitsgrade des menschlichen Beins, erstellt von [16] nach [225]
Funktionale Aufgabe des Knies und dessen angreifenden Muskeln ist eine Sicherstellung der
Stabilität in allen Gelenkstellungen. Die Kniebeugung (Flexion) im Kniescheibengelenk wird
je nach Ganggeschwindigkeit und Bodenuntergrund durch das Unterbewusstsein angepasst und
dient in Verbindung mit der resultierenden Gelenksteiﬁgkeit der Stoßminderung und Minimie-
rung der Körperschwerpunktauslenkung [85]. Im Kniegelenk ist eine Bewegung in Sagittalebene
von 120° - 150° Flexion und 5° - 10° Extension möglich (vgl. Abbildung 2.3). Ist das Knie in
90°-Flexion, ist auch eine Rotation um die pd-Achse um 30° - 40° external und bis zu 10° internal



















































































Abbildung 2.3: Anatomische Bewegungsräume des Knies in Sagittalebene (a), Transversalebene (b und c), mo-
diﬁziert nach [174]
2.1 Biomechanik 7
Betrachtet man Tibia und Fibula von proximal (Tibiaplateau) nach distal (Malleolengabel),
ist eine physiologische Torsion der projizierten Achsen (Rotation in der Transversalebene) bis
zu 23° nach external erkennbar. Abbildung 2.4a verdeutlicht diese statische Fußausrichtung.
Laut Untersuchungen mit gesunden Probanden liegt diese externale Rotation beim geraden
Gehen durchschnittlich zwischen 16° und 18° [7, 109]. Diese aus der Sagittalebene heraus rotierte
Fußspitze erhöht die Unterstützungsﬂäche beim Gehen und Stehen erheblich und tragen somit






















































Abbildung 2.4: Physiologische Fußausrichtung in der Transversalebene (a) und Unterstützungsﬂäche des Körper-
schwerpunktes (b), modiﬁziert nach [174]
Diese Fußrotation ist unter anderem Untersuchungsgegenstand in Kapitel 4. Hierbei wird der
Zusammenhang der Rotation des Prothesenfußes zu den entstehenden Belastungen in der Bein-
prothese bei verschiedenen Gangsituationen untersucht.
Die Aufgabe des menschlichen Fußes ist, neben einer Kompensation von Bodenunebenheiten,
die kontrollierte Übernahme und Minderung von den durch das Körpergewicht verursachten
Lasten und Lastimpulsen beim Bodenkontakt. Er bildet durch seinen strukturellen Aufbau ei-
ne entscheidende Funktion für die Stabilität während des Gehens und Stehens. Die am Fuß
angreifende Muskulatur ist an der Fortbewegung des Menschen erheblich beteiligt. [151]
Das Fußgelenk besteht aus dem oberen und unteren Sprunggelenk und einer Vielzahl an klei-
nen gelenkartigen Strukturen. Diese basieren auf den Fußwurzel-, Fußmittel- und Zehenknochen
sowie deren Bandstrukturen. Das obere Sprunggelenk setzt sich aus der Tibia, Fibula und dem
Talus (ein Fußwurzelknochen) zusammen und ermöglicht einen Bewegungsbereich von bis zu 30°
Flexion und 50° Extension im Stand (siehe Abbildung 2.5a). Das untere Sprunggelenk, inklusive
der Vorfußverwringung der vielen kleinen Fußgelenke, erlaubt insgesamt eine Eversion von 30°
und eine Inversion von 60° (siehe Abbildung 2.5b). [174]























































Abbildung 2.5: Anatomische Bewegungsräume des Fußes in der Sagittalebene im Stand (a) und in der Frontal-
ebene (b), modiﬁziert nach [174]
2.2 Der menschliche Gang
Das Gehen ist ein komplexes Zusammenspiel von rhythmisch al ernierenden Bewegungen. Im
gesamten Körper werden bis zu 57 Muskeln aktiviert, um eine stabile Fortbewegung zu ermög-
lichen [205]. Der Unterkörper, auch Lokomotor genannt, wird durch selektiv aktivierte Muskeln
bewegt. Diese an die Gangsitu tion, -geschwindigkeit und -umgebung angepasste Muskelaktivie-
rung überträgt Kräfte über Sehnen an die Gelenke und Beinsegmente [79, 206]. Propriozeption
(Wahrnehmung der Körperbewegung) und dessen unterbewusste Verarbeitung im Gehirn ermög-
lichen es dem Menschen, sich in selbstgewählten Geschwindigkeiten und Richtungen zu bewe-
gen. Das Gehen folgt dabei dem Energie-Minimalprinzip [47, 79]. Es ist für die jeweilige Person
unter Ausnutzung der jeweiligen physiologischen und psychologischen Voraussetzungen energie-
eﬃzient sowie angepasst an mögliche pathologische Veränderungen des Gangapparates. Ziel des
energieeﬃzienten Gangs ist unter anderem eine minimale vertikale und laterale Auslenkung des
Körperschwerpunktes (KSP) und somit eine Minimierung der aufzubringenden Leistung, wel-
che nicht dem Vortrieb des Körpers dient [79, 31, 152]. Als Körperschwerpunkt wird ein Punkt
circa in Höhe des fünften Lendenwirbels deﬁniert, welcher auf Basis von anthropometrischen
Masseschwerpunkten der Körpersegmente approximiert wird [227].
Der menschliche Gang und sein Erscheinungsbild sind stark individuell geprägt und hängen unter
anderem von Alter, Geschlecht, Lebensbedingungen und Gemütszustand ab [79]. Die Bewegungs-
muster sind so stark speziﬁsch ausgeprägt, dass eine automatisierte Personenidentiﬁkation über
kamera- basierte Systeme erfolgen kann [110, 141, 207]. Neben dem Bewegungsmuster ist auch die
persönliche Komfortgeschwindigkeit jedes Menschen durch die Kinematik der Beinsegmentlän-
gen, Muskelausprägungen und weiteren Einﬂussfaktoren individuell geprägt. Diese besonderen
Gegebenheiten stellen für Entwicklungen von geregelten Beinprothesenkomponenten eine große
Herausforderung dar und sind entsprechend zu berücksichtigen.
2.2 Der menschliche Gang 9
2.2.1 Gangzyklus und Gangphasen
Das Gehen als alternierende Bewegung kann als Abfolge von Gangzyklen aufgefasst werden. Hier-
bei stellt ein Gangzyklus (GC) den Zeitraum des ersten Fersen-Bodenkontaktes eines Fußes bis
zum erneuten Fersen-Bodenkontakt des gleichen Fußes dar. Abbildung 2.6 zeigt einen vollständi-
gen GC in der Sagittalebene. Die benötigte Zeit pro GC ist von der Schrittfrequenz (Kadenz) und
die zurückgelegte Distanz von der Schrittlänge (vgl. Abbildung 2.11) und der Kadenz abhängig.
Im Folgenden wird der Gangzyklus grundlegend vorgestellt, um den Ausführungen und Analysen
der Probandenstudie (Kapitel 4) folgen zu können. Grundsätzlich wird ein GC in die Gangphase
mit Bodenkontakt (Standphase, circa 60% GC) und ohne Bodenkontakt (Schwungphase, circa
40% GC) unterschieden.
Die Standphase kann wiederum in Unterphasen unterteilt werden, welche mit speziﬁschen
Anfangs- und Endpunkten gekennzeichnet sind (siehe Abbildung 2.6). Bei dem initialen Bo-
denkontakt (IC), welcher auch Fersenauftritt (Heel Strike, HS) genannt wird, beginnt die
Stoßdämpfungsphase. Diese Unterphase absorbiert über Mechanismen der Gelenkstellungen und
Muskelaktivitäten die auftretende Stoßbelastung und hat weiterhin die Aufgabe der Erfüllung
von Stabilitätsanforderungen. Mit der Fußzehenablösung des kontralateralen Beines beginnt die
mittlere Standphase. In dieser Unterphase wird der KSP in Gangrichtung über den Fußauf-
standspunkt geführt. In der terminalen Standphase wird der KSP über den Fußaufstandspunkt
hinweg bewegt. Die mittlere und terminale Standphase stellen somit die Hauptphasen der Fort-
bewegung dar. Da keine Unterstützung des kontralateralen Beines vorhanden ist, spielt hierbei
die Stabilität des Gangs eine entscheidende Rolle. Die Schwungphasenvorbereitung beginnt mit
dem IC des kontralateralen Beines und ermöglicht folglich durch die Unterstützung dessen das
Abrollen des Fußes ohne Stabilitätsverlust.
Die Schwungphase beginnt mit dem vollständigen Ablösen der Fußzehen vom Untergrund (Toe-
oﬀ, TO) und endet mit dem Fersenauftritt (HS). Eine Unterteilung erfolgt hier in den Schwung-
phasenbeginn mit Vorschwingen des Beines bis unter den KSP, vor den KSP (Mittlere Schwung-
phase) und bis Schwungphasenende.
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Abbildung 2.6: Unterteilung des Gangzykluses in Phasen und Aufgaben, Inhalt zusammengefasst nach [225, 79,
152], (Bilderstellung: [16])
2.2.2 Tägliche Schritte und Bewegungsarten
Die durchschnittliche Schrittanzahl pro Tag von nicht-amputierten Menschen kann auf
12.000 - 16.000 Schritte für 8 bis 10 Jährige, 7.000 - 13.000 Schritte für junge Erwachsene,
6.000 - 8.500 Schritte für ältere Erwachsene und 3.500 - 5.500 Schritte für eingeschränkte oder
kranke Menschen geschätzt werden [208]. Amputierte werden hinsichtlich ihrer Aktivität und
dem Rehabilitationsziel in Mobilitätsgrade eingestuft (vgl. Abschnitt A.1). Je nach Mobilitäts-
grad und Amputationsniveau können zwischen 2.300 - 5.000 Schritte für Oberschenkelamputierte
und 6.000 - 7.000 Schritte für Unterschenkelamputierte angenommen werden. [68, 87, 193]
Die Anteile der Gangsituationen der täglichen Bewegungen von Amputierten wurden in diver-
sen Studien [95, 113, 145, 182, 187] ermittelt und in Klassen zusammengefasst [182]. Daraus
geht hervor, dass gerades Gehen circa 60% und Drehbewegungen circa 40% der täglichen Gang-
bewegungen betragen [75]. Drehbewegungen können nach Hase und Stein [89] in zwei Arten
eingeteilt werden. Die Klasse der Spin-Turns, bei denen die Drehung auf dem Stützfuß erfolgt
und die Drehrichtung mit dem Stützfuß übereinstimmt. Stimmen Drehrichtung und Stützfuß
nicht überein, wird dies als Step-Turn klassiﬁziert und geht mit einer Richtungsänderung durch
mehrere Schritte einher. Untersuchungen nach einer Präferenz hinsichtlich der Drehstrategie
zeigen eine Bevorzugung von Step-Turns gegenüber Spin-Turns [89, 107]. Weiterführende Infor-
mationen zu Untersuchungen der Drehbewegungen sind in [195, 199, 200, 201] ausgeführt.
Folglich werden 1.400 - 4.000 Drehbewegungen pro Tag von Nichtamputierten und 920 - 2800
Drehbewegungen pro Tag von Amputierten durchgeführt. Diese Richtungswechsel können wie-
derum anhand der durchgeführten Winkeländerungen unterteilt werden (siehe Abbildung 2.7).
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Hierbei betragen die Winkeländerungen in 78% aller Drehbewegungssituationen weniger als 120°.
Die größten Anteile stellen mit circa 50% Winkeländerungen von 76° - 120° und 28,5% zwischen
30° - 75° dar [182].
30° - 75°;  28,5% 
76° - 120°;  
49,6% 
121° - 165°,  
8,5% 
166° - 210°;  
13% 
211° - 255°;  
0,4% 
Abbildung 2.7: Verteilung der Winkel von Richtungsänderungen und deren prozentualer Anteil am Tag, nach [182]
2.2.3 Betrachtung des Gangs in der Transversalebene
Bereits in den Jahren 1947 [49] und 1948 [126] wurden über natürliche im Bein entstehende
dynamische transversale Rotationen während des Ganges berichtet, welche bei Beinamputierten
zu Folgeproblematiken führen können. Im Folgenden werden physiologische Bewegungsabläufe
während des Ganges erläutert, um die Entstehung dieser typischen Rotationen, resultierende
transversale Torsionsdrehmomente (TTM) und deren Absorption darzulegen. Im Gegensatz zu
Nichtamputierten fehlen Amputierten die biomechanischen Strukturen, um diese Drehmomente
an den entsprechenden Stellen zu reduzieren.
Während eines Gangzykluses verlagert der Mensch seinen KSP. Durch die wechselnde Last-
übernahme der Beine ﬁndet eine horizontale Verlagerung statt. Weiterhin wird der KSP durch
die Vorwärtsbewegung über das teilweise gestreckte Lastbein vertikal verlagert. Abbildung 2.8a
visualisiert den Verlauf des KSP in der Sagittalebenen (I), Transversalebene (II), sowie die
auf die Frontalebene projizierte summierte KSP-Verlagerung (III). Die Ausprägung des doppel-
sinusoidal Verlaufs in der Transversalebene (vertikale KSP-Verschiebung) ändert sich um 2,5 cm
bis 4,5 cm mit Variation der Geschwindigkeit (siehe Abbildung 2.8b). Deutlich zu erkennen ist
hingegen die bleibende symmetrische Auslenkung in horizontaler Richtung um die Medianebene
(Wert null der Abszisse) über alle Geschwindigkeiten hinweg. Die einfach-sinusoidal horizontale
KSP-Verschiebung beträgt in Summe circa 4,5 cm. [79]





















































Abbildung 2.8: Körperschwerpunktverlagerung während des ebenen Gehens über einen Gangzyklus (a) und auf
Frontalebene projizierte Veränderung der Körperschwerpunktverlagerung bei Geschwindigkeitsvariation (b), mo-
diﬁziert nach [161]
Betrachtet man den geraden Gang mit Fokus auf die Hüfte, ﬁndet dort eine passive dynami-
sche transversale Pelvisrotation von circa ±5 ° aufgrund der Ausrichtung des Schwungbeines
statt (siehe Abbildung 2.9) [161]. Dies dient als Maßnahme zum energieeﬃzienten Gang durch
Minimierung der vertikalen KSP-Auslenkung und zur Gangstabilisierung durch Minimierung
der lateralen KSP-Auslenkung [79]. Mittels aktiver Vergrößerung dieser transversalen Pelvis-
rotation kann die Schrittlänge bei Bedarf vergrößert werden und somit Auswirkungen auf die
Ganggeschwindigkeit sowie die resultierenden Bodenreaktionskräfte haben. Durch diese Hüft-
rotation in Verbindung mit der oben erläuterten KSP-Verlagerung entstehen beim natürlichen
Gang TTM. Diese werden teilweise über Gegenmomente aus Oberkörper- und Armbewegungen
ausgeglichen, jedoch auch partiell in das Standbein eingeleitet und dort absorbiert [161]. Für dy-
namische Gangsituationen, wie zum Beispiel Gangrichtungswechsel, abrupte Bewegungen oder
erhöhte Ganggeschwindigkeit treten entsprechend höhere Rotationen und Drehmomente auf. In




Abbildung 2.9: Transversale Beckenrotation während des geraden Gehens. Ansichten in Sagittalebene (a) und
Transversalebene (b), modiﬁziert nach [79]
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Das Bein enthält bewegliche und nachgiebige Strukturen, wie zum Beispiel das Knie und Sprung-
gelenk oder gelenkigen Verbindungen aus Fußwurzelknochen, Fußmittelknochen und Zehenglie-
der sowie deren Bandstrukturen. Diese Strukturen erlauben Mechanismen zur Absorption und
Verteilung der zuvor erläuterten TTM während der Standphase [160]. Treten erhöhte Rotationen
in den gelenkigen Verbindungen auf, welche über das Maß der anatomischen Freiheitsgrade hin-
aus gehen, kompensiert der Mensch diese mit einer Körpergewichtsverlagerung auf den Vorfuß.
Dies verkleinert die Aufstandsﬂäche auf dem Boden und ermöglicht eine Relativbewegung des
Fußes zu dem Untergrund [161] und somit eine TTM-Reduktion.
Beinprothesen, welche einen Ersatz dieser kinematischen Struktur und deren Nachgiebigkeit
darstellen, sind in ihrer typischen Ausführung in transversaler Drehrichtung torsionsstarr. Die
eingeleiteten Rotationen und Drehmomente werden nicht in elastische Strukturen eingeleitet
[161]. Sie resultieren in TTM, welche durch die starre Prothesenstruktur auf die Stumpf-Schaft-
Schnittstelle transferiert werden und dort Scherbelastung auf das Weichteilgewebe des Bein-
stumpfes ausüben [161, 174].
Zur Übersicht der einzelnen Rotationen werden in Abbildung 2.10 die Rotation von Pelvis, Femur
und Tibia beim geraden Gehen visualisiert. Zu Beginn des GC werden Pelvis, Femur und Tibia
leicht internal rotiert (zu dem gewichtstragenden Bein hin). Ab der mittleren Standphase (circa
17% GC) ändert sich die Rotationsrichtung hin zu external. Diese Richtung wird bis in die
Schwungphase beibehalten. In der Schwungphase (circa 67% GC) rotieren die Hüfte und das




Abbildung 2.10: Transversale Rotation von Pelvis, Femur und Tibia während eines Gangzyklus beim geraden
ebenen Gehen, modiﬁziert nach [161] aus [126]
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Während die transversale Pelvisrotation sinusoidal verläuft, sind die Gradienten und Amplitu-
den der Femur- und Tibiarotation gegenüber der Pelvisrotation deutlich höher ausgeprägt (siehe
Abbildung 2.8a I und Abbildung 2.10). Diese Winkeldiﬀerenz wird durch das Hüftgelenk (Ku-
gelgelenk) ermöglicht. Abbildung 2.10 zeigt weiter eine deutliche Änderung der Tibiarotation
gegenüber der Femurrotation während der Standphase. Diese Winkeldiﬀerenz verringert sich
von der initialen (circa 10% GC) zur terminalen Standphase (circa 17% GC), welches eine Tor-
sion der Tibia-Struktur bedeutet. Im weiteren Verlauf des GC (terminale bis ﬁnale Standphase,
circa 17% bis 55% GC) wird diese Torsion aufrecht erhalten (konstante Winkeldiﬀerenz). In der
initialen Schwungphase (55% bis 70% GC) erhöht sich die Winkeldiﬀerenz, welches eine Torsion
in entgegengesetzter Auslenkung und somit einen Drehmomentausgleich bedeutet. [161, 174]
Diese beschriebene Relativbewegung und das daraus resultierende Drehmoment (TTM) wird
ebenfalls bei der Probandenstudie in Kapitel 4 gemessen. Betrachtet man den Fuß-Bodenkontakt
in der Transversalebene (siehe Abbildung 2.11), ist eine Spurbreite zwischen beiden Füßen so-
wie eine Außenrotation der Fußlängsachse zur Fortbewegungsrichtung (Transversale Fußwinkel,
TFW) ersichtlich. Die Spurbreite beträgt bei Nichtamputierten durchschnittlich circa 8 cm [79]
und circa 10 cm bei Oberschenkelamputierten [94]. Eine Vergrößerung der Spurbreite und der
externalen Fußrotation erhöht die wirksame Unterstützungsﬂäche zur Steigerung der Gangsta-
bilität [47, 79], steigert jedoch auch die laterale KSP-Auslenkung und somit die TTM sowie eine
Steigerung des metabolischen Energiebedarfs [30, 47].
Der Zusammenhang zwischen TFW und auftretendem TTM wird ebenfalls in Kapitel 4 für
verschiedene Bewegungssituationen untersucht.
Abbildung 2.11: Spurbreite, Schrittlänge und Fußwinkel beim geraden Gehen, modiﬁziert nach [79]
Zusammenfassend ist festzuhalten, dass Nichtamputierte durch den anatomischen Aufbau eine
Vielzahl an Bewegungsfreiheiten in den unteren Extremitäten besitzen und somit die täglichen
Gangsituationen intuitiv bewältigen können. Amputierte hingegen sind durch das Fehlen dieser
biomechanischen Struktur eingeschränkt. Durch die torsionsstarre Ausführung der Beinprothese
treten am Stumpf Scherbelastungen auf, welche Gangkomfort und -stabilität stark beeinträch-
tigen können. Technische Hilfsmittel, welche diese TTM vermindern können, werden in Ab-
schnitt 2.3.2 vorgestellt. Untersuchungen zu den TTM unter Variation einer Torsionssteiﬁgkeit
in Kapitel 4 zeigen den Bedarf einer veränderbaren Torsionssteiﬁgkeit, welche in einem Prototyp
in Kapitel 7 umgesetzt wird.
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2.3 Beinprothetik und Prothesenkomponenten
Eine Amputation stellt die Entfernung einer Gliedmaße oder eines Teils davon dar. Dabei wer-
den Knochen, Muskel, Bänder- und Sehnenstrukturen sowie das Weichteilgewebe abgetrennt.
Durch die Amputation verliert der Betroﬀene funktionale lasttragende Stützelemente (Knochen,
Knorpel und Bänder) sowie Elemente des Bewegungsantriebs und -regelung (Muskel, Sehnen
und Nerven). Folglich sind die motorischen Fähigkeiten zur zweibeinigen Lokomotion stark be-
einträchtigt bis nicht vorhanden. In der Rehabilitation eines Amputierten spielen viele Fakto-
ren eine Rolle. Hervorzuheben sind besonders die Amputationshöhe (auch Amputationsniveau
genannt), Alter und physischer Zustand des Amputierten, Amputationsursache und Begleiter-
krankungen. In der Beinprothetik können hinsichtlich der Amputationshöhe grundsätzlich zwei
Amputationsarten unterschieden werden: Transtibiale Amputationen (TTA) sind Amputationen
unterhalb des Knies, transfemorale Amputationen (TFA) erfolgen oberhalb des Knies. Exarti-
kulationen sind Amputationen durch ein Gelenk hindurch, wie zum Beispiel dem Knie oder dem
Hüftgelenk.
Beinamputierte haben gegenüber Nichtamputierten gravierende Beeinträchtigungen im täglichen
Leben. Durch die Amputation entstehen Dysbalancen, welche zu unsymmetrischen Belastungen
im gesunden Bein und Rumpf führen können. Der resultierende unnatürliche Gang ist durch-
schnittlich bis zu 29% langsamer und erfordert dabei zum Beispiel bei transfemural Amputierten
einen metabolischen Energiemehrverbrauch vom bis zu 60% für eine gleiche Distanz gegenüber
Nichtamputierten [221].
Ziele der Beinprothetik können in technische, medizinische und psychologische Aspekte geglie-
dert werden. Zu den technischen Aspekten gehören unter anderem die Wiederherstellung der
mechanischen Funktionen, wie zum Beispiel die Stützfunktion, um Belastungen zu ermöglichen
und zu verteilen, sowie das Ermöglichen dynamischer Bewegungen. Die fortschreitende Entwick-
lung erlaubt es, die Technik fortwährend an die individuellen Gegebenheiten und Forderungen
des Nutzers sowie an Veränderungen des Untergrunds zu adaptieren. Zu den medizinischen
Aspekten gehören neben der Behandlung von akuten Krankheiten und Verletzungen auch die
Reduktion von Folgeschäden durch eine Amputation, wie zum Beispiel Schäden am Bewegungs-
und Stützapparat durch asymmetrische Belastungen bei Prothesennutzung. Aspekte der Psycho-
logie stellen eine gesonderte Rolle dar, welche nicht qualitativ erfasst werden können, jedoch einen
erheblichen Teil zur Rehabilitation beitragen. Hierzu zählen unter anderem die Akzeptanz des
technischen Hilfsmittels als Ersatz für das verlorene Körperteil und die Körperschemaintegration
der Beinprothese.
Bis in die 1980iger Jahre wurden einfachste Beinprothesen verwendet. Die Entwicklung fokussier-
te sich auf Kinematiken und passive Feder- und Dämpferelemente. Ein Technologiesprung und
eine damit einhergehende Verbesserung und Erweiterung der Funktionen sowie der Nutzerunter-
stützung fand mit Einzug der Mikroprozessortechnik statt. Heutige Beinprothesen sind meist mit
komplexer Mechatronik ausgestattet. Die gelenkigen Bestandteile einer Prothese, auch Passteile
genannt, lassen sich grundsätzlich nach der Nutzerunterstützung und verwendeten Technologie
wie folgt klassiﬁzieren. [17, 224]
Passive Prothesenpassteile imitieren das physiologische Verhalten durch rein mechanische Ele-
mente (Feder und Dämpfer) ohne elektrische Hilfsenergie. Funktional weiterentwickelte Prothe-
sen nutzen mikroprozessorgesteuerte Regelungen, um Knie- und/oder Fußgelenk zu unterstüt-
zen. Diese Art wird in semi-aktive und aktive Prothesen unterteilt. Semi-aktive Prothesen nutzen
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Hilfsenergie zum Verstellen von Systemeigenschaften, wie zum Beispiel der Dämpfung in einem
Gelenk. Aktive Prothesen hingegen wandeln die elektrische Hilfsenergie in mechanische Energie.
Somit kann der Nutzer durch ein Drehmoment direkt im Gelenk unterstützt werden. Beispiel-
haft kann der Prothesenträger bis zu 20% seiner metabolische Energie durch Wechsel von einem
passiven zu einem aktiven Fußpassteil einsparen [15].
2.3.1 Prothesenkomponenten
Aktuelle Forschungsprojekte konzentrieren sich meist auf aktiv unterstützende Prothesenkompo-
nenten, welche das Knie- oder Fußgelenk ersetzen. Schwerpunkte hinsichtlich der Bewegungssi-
tuationen werden hierbei auf gerades Gehen [148, 216] und bewältigen von Treppen und Rampen
gelegt [14, 120]. Forschungsprojekte zu Richtungswechsel im Alltag und deren Auswirkungen ste-
hen zur Zeit nicht im allgemeinen Fokus.
Im Folgenden wird eine Übersicht über den Aufbau und die Komponenten von Beinprothesen
gegeben. Hierbei werden der Vollständigkeit halber auch Knie- und Fußkomponenten erläutert,
um den Kontext zur Integration der in dieser Arbeit fokussierten Komponentenentwicklung
darzulegen.
Hersteller von Prothesenpassteilen stellen für die zuvor genannten Technologieklassen eine Reihe
von Produkten zur Verfügung, welche je nach Bedarf des Amputierten mittels standardisierter
Flansch- und Strukturelemente kombiniert werden können. Dieser modulare Prothesenaufbau
erfolgt je nach Amputationshöhe (siehe Abbildung 2.12) und nach den nutzerspeziﬁschen Gege-
benheiten.
Die Prothesenfunktionen und die Nutzerunterstützung spiegeln sich in Mobilitätsklassen (siehe
Abschnitt A.1) wider, welche den Mobilitätsgraden der Beinprothesennutzer (Gehfähigkeit und
Rehabilitationsziel) entsprechen [173]. Um das äußere Erscheinungsbild des Prothesenbeines an
das menschliche Bein anzupassen, werden Kosmetiken zur Verkleidung der Elemente (Bein und
Fuß) bereitgestellt und entsprechend vom Prothesentechniker angepasst.
Abbildung 2.12: Beispiele für modularen Prothesenaufbau, modiﬁziert nach [76]
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Prothesenschaft
Als verbleibende Extremität des amputierten Beines stellt der Stumpf das Bindeglied zwischen
dem Menschen und der Prothese dar. Die bestehende Stumpﬂänge und Beschaﬀenheit spielt eine
entscheidende Rolle für die erfolgreiche Rehabilitation mit einer Prothese [18, 161]. Beispielsweise
zeigen Jäger et al. [103] eine starke Korrelation zwischen einer sinkenden Gangsymmetrie bei
kürzerer Stumpﬂänge. Gonzales et al. [78] weisen einen ineﬃzienteren Gang von Amputierten
mit kurzem Stumpf gegenüber Amputierten mit langem Stumpf nach.
Der Stumpf überträgt auftretende Lasten durch das Körpergewicht über den Prothesenschaft
und die Beinprothese auf den Boden. Üblicherweise wird vor Anlegen des Prothesenschafts ein
sogenannter Liner über den Stumpf gestülpt, welcher das Weichteilgewebe etwas komprimiert
und versucht, auftretende Volumenschwankungen des Stumpfes zu minimieren. Zugleich wird
die Hautoberﬂäche vor auftretenden Relativbewegungen geschützt und Belastungen besser ver-
teilt [142]. Darüber hinaus dient der Schaft als Steuerungselement für die Prothese. Der Am-
putierte leitet maßgeblich durch die Bewegung des verbleibenden Beines den Schritt ein. Die
Prothese reagiert auf diese Bewegungsänderung entsprechend ihrem mechanischen Aufbau sowie
gegebenenfalls einer vorhandener Regelung mechatronischer Komponenten. Für eine erfolgrei-
che Beinprothesenversorgung ist eine hohe Endbelastbarkeit des Stumpfes und eine optimale
Passform des Schafts enorm wichtig, denn nur dann kann der Amputierte die Prothese komfor-
tabel nutzen und das Potential der technischen Funktionen voll ausschöpfen. Für den Stumpf
besonders problematische Belastungen sind neben der Hauptbelastung in pd-Richtung (durch
das Körpergewicht) speziell die bei Drehbewegungen auftretende Scherbelastungen [75].
Kniepassteile
Kniepassteile können in monozentrische (uni-axiale) und polyzentrische (multi-axiale) Gelenke
eingeteilt werden. Eine Polyzentrik imitiert hierbei den Roll-Gleitmechanismus des menschlichen
Kniegelenks [174].
Bis Anfang des einundzwanzigsten Jahrhunderts waren überwiegend passive Prothesenkniegelen-
ke (siehe Abbildung 2.13) am Markt verfügbar. In den 1990ern führten semi-aktive Kniepasstei-
le durch den Einsatz mikroprozessor-gesteuerter Schwung- und Standphasendämpfung zu einer
Steigerung von Komfort, Mobilität und Agilität der Nutzer. Erst durch Einführung eines aktiven
Kniepassteils mit direkter Drehmomentunterstützung im Jahre 2010 wird die Bewältigung von
Höhenunterschieden durch Treppen und Rampen unterstützt und eine neue Entwicklungsstufe
in der Beinprothetik erreicht.
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passive passive Polyzentrik semi-aktive Monozentrik aktive Monozentrik
Monozentrik mit Fluiddämpfung mit Fluiddämpfung
3R93 [36] 3R60 EBS [36] Genium [36] Power Knee® [189]
Monolock [134] OP2 [134] Orion 2 [45]
SAKL [45] KX06 [45] Rheo Knee®3 [189]
Abbildung 2.13: Beispiele von Kniepassteilen, gegliedert in vier Funktionsklassen
Fußpassteile
Der menschliche Fuß übernimmt unter anderem die wichtige Funktion der Balance zur Gangsta-
bilisierung (siehe Abschnitt 2.2). Weiterhin leistet er durch die Abdruckphase einen gravierenden
Teil der Arbeit zur Fortbewegung. Mittels seines Aufbaus adaptiert er die Gelenkstellung und
-steiﬁgkeit des Sprunggelenks zum Beispiel je nach Bodenunebenheit und Ganggeschwindigkeit
[12]. Durch die Fußstruktur werden Lastimpulse, zum Beispiel beim ersten Bodenkontakt, redu-
ziert. Es existieren viele verschiedene Konzepte von prothetischen Fußpassteilen zur Nachahmung
dieser Eigenschaften durch Element- und Materialanordnungen. In Abbildung 2.14 werden bei-
spielhaft Fußpassteile dargestellt, welche in vier Klassen von Funktionseigenschaften unterteilt
sind. Für eine ausführliche Erläuterung verschiedener Fußpassteilkonzepte wird auf [17, 149]
verwiesen.
Wie für alle Prothesenkomponenten wird auch hier eine Unterteilung nach der Unterstützungs-
klasse (passiv, semi-aktiv und aktiv) vorgenommen. Weiterhin kann grundsätzlich in gelenk-
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lose Fußpassteile und Fußpassteile mit Sprunggelenk unterteilt werden. Beide Fußpassteilarten
können mit elastischen oder dämpfenden Komponenten ausgestattet sein. Zudem ist eine Ka-
tegorisierung bezüglich der erlaubten Freiheitsgrade durchführbar. Hierbei handelt es sich um
uni-axiale (Rotation um ml-Achse), bi-axiale (Rotation um ml- und ap-Achse) und multi-axiale
Gelenke (Rotation um ml-, ap-, und pd-Achse), welche versuchen, das Sprunggelenk zu imi-
tieren. Die Mittelfußstruktur und Zehengelenke werden meist über die Prothesenvorfußkontur
abgebildet. [17]
Neuste Entwicklungen bestechen durch Kombination von semi-aktiven Fuß- und Kniepassteil.
Durch interne Kommunikation und folglich Abstimmung zwischen den Passteilen kann eine ge-
samtheitliche funktionale Prothesenstruktur geschaﬀen werden, welche mit einer gelenkübergrei-
fenden Gesamtbetriebsstrategie enorme Vorteile für den Nutzer erhoﬀen lässt. Exemplarisch sind
die Produkte (siehe Abbildung 2.13 und Abbildung 2.14) von Endolite my.leg Elan, bestehend
aus Orion 2 und Elan, sowie von Össur das Symbionic Leg®3, bestehend aus POWER KNEE®
und PROPRIO Foot® zu nennen.







Navigator [45] Echelon [45] PROPRIO Foot® [189] Odyssey [98]
Esprit [45] Odyssey®K2 [99] Elan [45] BiOM® [202]
Abbildung 2.14: Beispiele von Fußpassteilen, gegliedert in vier Funktionsklassen
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Adapter zur statischen Ausrichtung
Wie zuvor beschrieben und in Abbildung 2.12 dargestellt, werden Beinprothesen entsprechend
den Anforderungen aus Prothesenpassteilen kombiniert. Neben den vorgestellten Knie- und
Fußpassteilen existieren diverse Verbindungselemente und eine Vielzahl von Adaptern, um den
statischen Aufbau des Beinprothesensystems durch Ausrichtung von Winkel und translatorischer
Verschiebungen in den verschiedenen Achsen möglichst optimal an den Nutzer anzupassen.
Die Kinematik zwischen Stumpf und Bodenkontaktpunkt (Center of Pressure) wird durch die
Hebelarme, Segmentlängen und den Lastangriﬀspunkten an Stumpf und Boden deﬁniert. Zu-
sätzlich zu der statisch deﬁnierten Ausrichtung ändern sich die Hebelverhältnisse über den
Gangzyklus, wie in Abbildung 2.15 für die Sagittalebene dargestellt. Hinzu kommt eine Ad-
aption an den Untergrund, welches den dreidimensionalen Belastungsvektor weiterhin beein-
ﬂusst. Weiterführende Studien zu Auswirkungen bei Variation des statischen Aufbaus sind in
[10, 27, 28, 56, 62, 88, 100, 114, 115, 138, 223, 230] vorgestellt.
Der statische Aufbau einer Beinprothese ist folglich besonders durch die physische Gegebenhei-
ten des Amputierten und dessen Komfortempﬁnden stark individuell geprägt. Die Ausrichtung
der Prothesenkomponenten im dreidimensionalen Raum hat erheblichen Einﬂuss auf die resul-
tierenden Belastungen am Stumpf [62, 230] und ist somit relevant für den Komfort während des
Gehens. Die statische Ausrichtung gilt es bei Ganganalysen, wie sie in Kapitel 4 stattﬁnden,
stets zu berücksichtigen.
Abbildung 2.15: Auftretende Belastungen am Stumpf während des geraden Gehens durch das Körpergewicht
W zu der entgegenwirkenden Stützkraft S und Bodenreaktionskraft R während des Fersenauftretens (links),
der mittleren Standphase (mitte) und der Fußzehenablösung (rechts). Auf den Stumpf einwirkende dargestellte
Belastungen sind die Kraft K am proximalen Ende des Schaftes sowie die durch die Gangbewegung resultierenden
Kräfte von anterior A und von posterior P, modiﬁziert nach [161]
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2.3.2 LaTransversal- Rotationsadapter mit passiver Torsionssteiﬁgkeit
Neben den Adaptern zur statischen Ausrichtung existieren funktionelle Adapter, welche Elemente
zur Beeinﬂussung des Gangverhaltens beinhalten. Diese sogenannten transversalen Rotations-
adapter (RA) und Translations-Rotationsadapter (TRA) erlauben einen Rotationsfreiheitsgrad
in der Transversalebene. Der TRA ermöglicht zusätzlich einen axialen Freiheitsgrad in der pd-
Achse. In den Adaptern sind elastische Elemente verbaut, welche in Richtung des erlaubten
Freiheitsgrades eine deﬁnierte Steiﬁgkeit besitzen.
Eine Reduktion der Torsionsbelastung in der Transversalebene kann durch einen RA, TRA sowie
mittels multi-axialer Fußpassteile ermöglicht werden. Am Markt verfügbar sind zur Zeit lediglich
rein passive Systeme, die nach einer Justierung ihr Systemverhalten (Feder- und Dämpfungs-
eigenschaft) nicht mehr verändern [57, 188, 210]. Typische Produkte für RA und TRA sind
exemplarisch in Abbildung 2.16 dargestellt, eine detaillierte Übersicht verfügbarer RA-Produkte




4R40 [36] TTPro [45] DeltaTwist [36]
Abbildung 2.16: Beispiele für Rotationsadapter (RA) und Translations-Rotationsadapter (TRA)
Diverse Studien berichten über Verbesserungen des Gangs unter Verwendung dieser passi-
ven Systeme und formulieren unter anderem die Hypothese, dass adaptive RA eine weite-
re Steigerung verschiedener Gangbewertungsparameter (vgl. Abschnitt 4.2) bewirken kann
[69, 72, 74, 146, 147, 153, 154, 184]. Studienresultate zeigen bereits bei Nutzung von passi-
ven RA Reduktionen der Belastungen [119, 184, 212] und Schmerzen [69, 187] am Stumpf.
Weiterhin kann eine Annäherung an den physiologischen Gang [186, 187, 190] durch beispiels-
weise Steigerung der Gangsymmetrie [119], Verringerung der Spurbreite [196] (entspricht einer
Erhöhung der dynamischen Gangstabilität) und Verbesserung des Fußabrollens [162] beobachtet
werden. Bei Richtungswechsel unterstützt der RA den Nutzer durch den rotativen Freiheitsgrad
[69, 184, 187], was unter anderem durch Erhöhung der Schrittlänge und Gangstabilität [186]
gezeigt wird. Weiterhin ist eine Reduktion des Sauerstoﬀverbrauchs (metabolischer Energiever-
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brauch) von bis zu 9,1% bei erhöhter Ganggeschwindigkeit [32] möglich, welches sich auch in
einer Erhöhung der täglichen Schrittanzahl [187] widerspiegelt.
Weitere Studien zeigen, dass besonders nach Sturzerfahrungen der zusätzliche Freiheitsgrad ein
Empﬁnden verminderter Stabilität vermitteln kann [186, 196]. Es ist zu beachten, dass nicht jeder
Amputierte von einer Versorgung mit einem RA proﬁtiert. Einﬂussfaktoren hierfür sind bislang
nur ansatzweise erforscht. Entscheidende Faktoren sind beispielsweise die Amputationshöhe, Art
der Amputation (uni- oder bi-lateral) [187] und der Schaftsitz [5, 6]. Laut Gerschutz et al. [70]
können Amputierte mit hohem Aktivitätsniveau (MG 3 - 4) besonders von einem RA proﬁtieren.
TRA besitzen zusätzlich zu der rotatorischen eine axiale Nachgiebigkeit (translatorisch entlang
der pd-Achse). Durch eine Elastizität kann der Belastungsimpuls in pd-Richtung beim Fersen-
auftritt vermindert und folglich die Axialbelastung auf Gelenke und Stumpf reduziert werden
[162, 188, 190]. Wie bei dem RA ist eine Versorgungsverbesserung mittels TRA abhängig von
dem Amputierten und dessen individuellen Gegebenheiten. Zum Beispiel wurden in Studien
bei geradem ebenen Gehen in Komfortgeschwindigkeit keine signiﬁkante Änderung der Gang-
geschwindigkeit und Schrittlänge festgestellt. Durch eine zu große axiale Einfederung kann die
Gangasymmetrie und somit ein energetisch unvorteilhafter Gang verstärkt werden [1, 21, 69, 188].
In Kombination mit energierückgewinnenden Fußpassteilen können weitere negative Eﬀekte auf-
treten [133]. Aktivitätsniveau und -dauer der Nutzer werden durch eine Versorgung mit einem
TRA nicht zwangsläuﬁg verändert [21, 113].
In verschiedenen Studien werden zum Teil gegensätzliche Aussagen getroﬀen, jedoch überwie-
gend positive Eﬀekte bei einer TRA -Nutzung dokumentiert. Beispielsweise kann, wie schon
beim reinen RA beschrieben, eine Verbesserung der Gangsymmetrie verzeichnet werden, wel-
che sich durch die Annäherung der Auftritts- und Abstoßdauer zu der von Nichtamputierten
darstellt [190]. Weiterhin konnte die Erhöhung der Gangdynamik, Sicherheit und des Kom-
fort [21, 165] sowie eine Erhöhung der Ganggeschwindigkeit [32] festgestellt werden. Ebenso
wurde eine Reduktion des metabolischen Energieverbrauchs durch die Energierekuperation des
elastischen Elements [162] nachgewiesen.
Aufgrund der häuﬁgen Versorgung energierekuperierender Fußpassteile und den möglichen ne-
gativen Eﬀekten in Verbindung mit einer TRA -Versorgung fokussiert sich diese Arbeit auf den
rotatorischen Freiheitsgrad, welche der Funktion eines RA entspricht.
2.3.3 Transversal- Rotationsadapter mit variabler Torsionssteiﬁgkeit
Als Erweiterung der passiven Rotationsadapter existieren bis dato zwei mechatronische Konzepte
zur Anpassung der transversalen Torsionssteiﬁgkeit an die Gangsituation. Eine Übersicht der
Eigenschaften beider Systeme von Rotationsadapter mit variabler Torsionssteiﬁgkeit (AvTS) ist
in Abschnitt E.3 aufgeführt.
Pew [153] stellte 2014 ein semi-aktives System vor, welches zur Variation der TTS in Beinprothe-
sen entwickelt wurde. Das mechanisch-geregelte Konzept (vgl. Abschnitt 7.2) beruht auf einer
Veränderung des Hebelverhältnisses des Angriﬀspunkt eines elastischen Elements zwischen zwei
sich relativ bewegenden Bauteilen und basiert auf dem Konzept von Jafari et al. [104, 105]. Das
in Abbildung 2.17a dargestellte System verändert mittels eines am Gehäuse (B) angebrachten
elektrischen Antriebs (F) den Angriﬀspunkt der Torsionsfeder (K) an einem Hebelarm (C), um
somit die Systemsteiﬁgkeit zwischen dem oberen (A) und unteren (B) Gehäuse über die Linear-
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führung (G) und der Abtriebswelle (H) zu variieren. Das realisierte System implementiert in die
Prothesenstruktur ist in Abbildung 2.17b dargestellt.
(a)
range of stiffness values that might be required for the VSTA is
not well-understood, an attempt was made to accommodate a
wide stiffness range while maintaining a size that would be func-
tional for use in human subject research.
The VSTA prototype (see Fig. 3) consists of two main housings
(see Fig. 3, A and B) that can rotate relative to each other on a
main bearing (see Fig. 3, I). Set into the lower housing is a carrier
(see Fig. 3, E) that can translate along two guide rails (see Fig. 3,
G) and whose position is set by an ACME lead screw (see Fig. 3,
H) which is controlled by an electric motor (see Fig. 3, F). The
lower arm of the spring is clamped to the carrier. The carriage
(see Fig. 3, D) is attached to the upper arm of the spring and
rotates on a bearing set into the carrier. The torsion spring is
deflected by the lever arm (see Fig. 3, C), rotating the carrier
when the upper housing is rotated relative to the lower housing.
The lever arm is supported by a pivot pin (see Fig. 3, J) which is
where the force (“F” in Fig. 1) is applied to the lever by the
VSTA. By moving the carrier closer to or farther away from the
pivot of the lever arm, the stiffness of the VSTA can be adjusted.
If the carriage is aligned such that the axis of the spring and the
pivot of the lever arm (D and J, respectively) are coincident, the
VSTA is fully locked and does not allow for any rotational
motion.
The driving factors for the design of the VSTA were the maxi-
mum rotation angle, the stiffness range that needed to be
achieved, and the speed at which the VSTA should be able to vary
the stiffness. A commercially available torsion adaptor provided a cur-
rent device reference with an advertised range of 0.5–0.7 N m/deg and
630 deg [14]. Testing, however, has shown that the human ankle
is capable of a maximum torque of 11–12 N m around 15–20 deg
of internal rotation, and a maximum rotation of 26 deg, resulting
in a maximum stiffness of 0.8 N m/deg [14,17]. To incorporate
these requirements, the stiffness design goal for the VSTA was set
to the mean stiffness of a commercially available device (0.6 N
m/deg), with infinite variability between 0.2 N m/deg and com-
pletely stiff, with a rotation range of 630 deg. This ideal mean
value was set in an attempt to achieve the highest resolution of
stiffness values in relation to the currently available devices. The
secondary design factors were the size and mass of the VSTA.
The diameter of the VSTA would ideally not exceed 80 mm, the
diameter of a standard 4 bolt prosthetic attachment plate, and
height minimized to allow for installation in the pylon. The mass
of the VSTA was intended to be minimized as excessive mass can
alter gait and increase metabolic costs [18]. Finally, the rate at
which the VSTA can change stiffness was specified as the
capacity to sweep the full range during the swing phase of gait.
During swing phase, there is minimal torsional load on the VSTA
which will serve to reduce the motor torque required to vary the
stiffness, as well as limit internal stresses of the VSTA. Swing
phase time can vary widely, but has been reported to average
between 0.19 and 0.25 s for adults [19]. The preceding design
requirements are based on current literature; however, identifying
accurate transverse plane specifications is challenging as research
in this area is limited. One application of the VSTA will be to
investigate optimal transverse plane properties for various activ-
ities, how best to modulate them, and the user’s response.
While the above requirements represent the ideal, some design
deviation occurred due to physical constraints. The mean stiffness
of the VSTA occurs when the spring center is aligned with the
center of the housings, resulting in a 1:1 ratio with the stiffness of
the internal torsion spring. This means the stiffness of the torsion
spring should be set to the desired mean stiffness of the VSTA,
0.6 N m/deg. The aluminum housing size (111 mm diameter and
90 mm height) became the limiting factor as a larger diameter
might cause interference with the contralateral limb and a larger
height might exclude individuals with long residual limbs. The
housing size also influenced the spring design as the spring rate
(N m/deg) is a function of the spring wire diameter, the number of
spring coils free to deflect (i.e., the number of active coils), and
the diameter of the coil. In the VSTA, a torsional spring with a
wire diameter of 5.26 mm, 3.8 active spring coils, and a coil diam-
eter of 38.1 mm was the largest that could be accommodated in
the available space, yielding a maximum manufacturable spring
rate of 0.33 N m/deg. Updating the design of the VSTA resulted
in stiffness capability ranging from 0.10 N m/deg to infinite stiff-
ness in the fully locked configuration. Consequently, much of the
useful range of the lever arm is biased to one side of the lever
arm. This bias reduces resolution and requires greater spring
deflection to attain the higher stiffness values. This initially posed
no issue; however, upon further investigation, it was found that
the spring reaches its maximum stress condition at 56 deg of
deflection. This limits the VSTA to a functional maximum
Fig. 2 Representation of the VSTA installed in a standard
prosthesis
Fig. 3 VSTA. A—upper housing, B—lower housing, C—lever
arm, D—carriage, E—spring carrier, F—electric motor, G—
guide rail (23), H—ACME lead screw, and I—main bearing.
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range of stiffness values that might be required for the VSTA is
not well-understood, an attempt was made to accommodate a
wide stiffness range while maintaining a size that would be func-
tional for use in human subject research.
The VSTA prototype (see Fig. 3) consists of two main housings
(see Fig. 3, A and B) that can rotate relative to each other on a
main bearing (se Fi . 3, I). Set into the lower housing is a carrier
(see Fig. 3, E) that can translate along two guide rails (see Fig. 3,
G) and whose position is set by an ACME lead screw (see Fig. 3,
H) which is controlled by an electric motor (see Fig. 3, F). The
lower arm of the spring is clamped to the carrier. The carriage
(see Fig. 3, D) is attached to the upper arm of the spring and
rotates on a bearing set into the carrier. The torsion spring is
deflected by the lever arm (see Fig. 3, C), rotating the carrier
when the upper housing is rotated relative to the lower housing.
The lever arm is supported by a pivot pin (see Fig. 3, J) which is
where the force (“F” in Fig. 1) is applied to the lever by the
VSTA. By moving the carrier closer to or farther away from the
pivot of the lever arm, the stiffness of the VSTA can be adjusted.
If the carriage is aligned such that the axis of the spring and the
pivot of the lever arm (D and J, respectively) are coincident, the
VSTA is fully locked and does not allow for any rotational
motion.
The driving factors for the design of the VSTA were the maxi-
mum rotation angle, the stiffness range that needed to be
achieved, and the speed at which the VSTA should be able to vary
the stiffness. A commercially available torsion adaptor provided a cur-
rent device reference with an advertised range of 0.5–0.7 N m/deg and
630 deg [14]. Testing, however, has shown that the human ankle
is capable of a maximum torque of 11–12 N m around 15–20 deg
of internal rotation, and a maximum rotation of 26 deg, resulting
in a maximum stiffness of 0.8 N m/deg [14,17]. To incorporate
these requirements, the stiffness design goal for the VSTA was set
to the mean stiffness of a commercially available device (0.6 N
m/deg), with infinite variability between 0.2 N m/deg and com-
pletely stiff, with a rotation range of 630 deg. This ideal mean
value was set in an attempt to achieve the highest resolution of
stiffness values in relation to the currently available devices. The
secondary design factors were the size and mass of the VSTA.
The diameter of the VSTA would ideally not exceed 80 mm, the
diameter of a standard 4 bolt prosthetic attachment plate, and
height minimized to allow for installation in the pylon. The mass
of the VSTA was intended to be minimized as excessive mass can
alter gait and increase metabolic costs [18]. Finally, the rate at
which the VSTA can change stiffness was specified as the
capacity to sweep the full range during the swing phase of gait.
During swing phase, there is minimal torsional load on the VSTA
which will serve to reduce the motor torque required to vary the
stiffness, as well as limit internal stresses of the VSTA. Swing
phase time can vary widely, but has been reported to average
between 0.19 and 0.25 s for adults [19]. The preceding design
requirements are based on current literature; however, identifying
accurate transverse plane specifications is challenging as research
in this area is limited. One application of the VSTA will be to
investigate optimal transverse plane properties for various activ-
ities, how best to modulate them, and the user’s response.
While the above requirements represent the ideal, some design
deviation occurred due to physical constraints. The mean stiffness
of the VSTA occurs when the spring center is aligned with the
center of the housings, resulting in a 1:1 ratio with the stiffness of
the internal torsion spring. This means the stiffness of the torsion
spring should be set to the desired mean stiffness of the VSTA,
0.6 N m/deg. The aluminum housing size (111 mm diameter and
90 mm height) became the limiting factor as a larger diameter
might cause interference with the contralateral limb and a larger
height might exclude individuals with long residual limbs. The
housing size also influenced the spring design as the spring rate
(N m/deg) is a function of the spring wire diameter, the number of
spring coils free to deflect (i.e., the number of active coils), and
the diameter of the coil. In the VSTA, a torsional spring with a
wire diameter of 5.26 mm, 3.8 active spring coils, and a coil diam-
eter of 38.1 mm was the largest that could be accommodated in
the available space, yielding a maximum manufacturable spring
rate of 0.33 N m/deg. Updating the design of the VSTA resulted
in stiffness capability ranging from 0.10 N m/deg to infinite stiff-
ness in the fully locked configuration. Consequently, much of the
useful range of the lever arm is biased to one side of the lever
arm. This bias reduces resolution and requires greater spring
deflection to attain the higher stiffness values. This initially posed
no issue; however, upon further investigation, it was found that
the spring reaches its maximum stress condition at 56 deg of
deflection. This limits the VSTA to a functional maximum
Fig. 2 Representation of the VSTA installed in a standard
prosthesis
Fig. 3 VSTA. A—upper housing, B—lower housing, C—lever
arm, D—carriage, E—spring carrier, F—electric motor, G—
guide rail (23), H—ACME lead screw, and I—main bearing.
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Abbildung 2.17: CAD-Schnittansicht es semi-aktiv n Konzepts (a) und Fo ograﬁe des in die Prothesenstruktur
integrierten Systems (b), modiﬁziert nach [154]
Das zweite bisher bekannte AvTS-System wurde im Jahre 2015 von Olson et al. [146] veröﬀent-
licht und beruht auf einem Patent von Glaister [72]. Dieses aktive Konzept nutzt einen seriell-
elastischen Antrieb (siehe Abschnitt 7.2.1) zur Veränderung der Systemsteiﬁgkeit. Das realisierte
System ist in Abbildung 2.18a mit einem Prothesenfuß dargestellt. Hierbei beﬁndet sich der Ak-
tor mittig integriert in ein Gehäuse, welches gleichzeitig als elastisches Element und Federkörp r
für die Torsionserfassung mittels Dehnungsmessstreifen dient (siehe Abbildung 2.18b). Über ei-
ne Impedanzregelung des Aktors können gewünschte transversale Torsionssteiﬁgkeit-Sollkurv n












Abbildung 2.18: Gesamtsystem des aktiven AvTS mit Prothesenfuß (a) und CAD-Ansicht des Gehäuses als
elastisches Element (b), modiﬁziert nach [146]
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2.4 Messsysteme in der Beinprothetik
Die systematische Ganganalyse entstand maßgeblich in den 1960er Jahren durch Perry [152] am
Rancho Los Amigos National Rehabilitation Center in Los Angeles, USA [79]. Weitere Pioniere
sind Whittle [225] und Winter [226, 227].
Ziel einer Ganganalyse ist die Erfassung und Beurteilung von Bewegungsabläufen. Sie dient
als Hilfsmittel zur Diagnose, Therapieüberwachung und -verlaufsdokumentation. Mittels Erfas-
sung von Bewertungsdaten wird ein Proband zu Vergleichsgruppen in Relation gesetzt, um eine
einschätzende Beurteilung abgeben zu können.
Grundsätzlich kann die Ganganalyse nach Hurkmans et al. [96] in drei Kategorien unterteilt
werden:
In Kategorie I ﬁnden sich Methoden wieder, welche besonders im klinischen Alltag Verwen-
dung ﬁnden und auf Erfahrung und Wissen des Untersuchenden basieren. Es ﬁndet eine Analy-
se der Bewegungen durch Beobachten, Bewertungsbögen oder Probandenaussagen statt. Diese
subjektive Ganganalyse ist für eine qualitative Aussage über funktionale Gehbewegungen und
Probandenzustand ausreichend, lässt jedoch keine Rückschlüsse auf kinetische Belastungen zu
[79, 96].
Kategorie II und Kategorie III eignen sich, um qualitative und quantitative Ganganalysen mit
objektiven Messwerten und wiederholbaren Messergebnissen durchzuführen. Diese ﬁnden in der
sogenannten instrumentellen Ganganalyse Anwendung.
Messmethoden der Kategorie II verwenden stationäre Messtechnik zur visuellen oder akustischen
Kinematikerfassung [29] sowie auf dem Untergrund platzierte Kraftmesstechnik zur Erfassung
kinetischer Messwerte. Einzeln oder in Kombination stellen diese Messmethoden den Stand der
Technik in den meisten Ganganalyseeinrichtungen dar [96].
Die Kategorie III ist durch mobile Messsysteme gekennzeichnet, welche durch den Probanden
getragen werden. Hierzu gehören Kraft- und Drehmomentsensoren zur kinematischen Messwert-
erfassung sowie Bewegungssensorik aus mikro-elektromechanischen Bauteilen und Geräte zur
Messung von Muskelaktivitäten (EMG).
Auftretende Belastungen in Beinprothesen im alltäglichen Gebrauch sind bisher nicht vollstän-
dig erforscht. Ende der 1970er Jahre wurden umfassende Studien zu auftretenden Belastun-
gen in Beinprothesen durchgeführt, welche die Grundlagen der Strukturfestigkeitsprüfung nach
ISO10328 [59] bilden [144]. Oehler [144] weist 2015 in einer einjährigen Langzeitstudie mit 15
amputierten Probanden nach, dass die Deﬁnition dieser erhobenen Belastungszustände nicht
denen der heutigen Beinprothesen entsprechen. Durch die erweiterte Funktionalität mechatroni-
scher Prothesen und erhöhter Nutzermobilität ist eine Anpassung der Prüfvorgaben notwendig
[144].
Im Folgenden wird der Stand der Technik bezüglich der Messsysteme von Kategorie II und
Kategorie III sowie zur Erfassung von Belastung und Bewegung in der Beinprothetik erläutert.
Kategorie II beinhaltet örtlich ﬁxierte Messsysteme (stationäre konventionelle Messsysteme),
Kategorie III mobile Messsysteme zur Integration in die Beinprothese (mobile direkt-messende
Systeme).
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2.4.1 Stationäre konventionelle Messsysteme
Eine Erfassung der Bodenreaktionskräfte ﬁndet bei stationären Messsystemen meist durch eine
Messplatte mit integrierter piezodynamischer oder dehnungsmessstreifen-basierter Messtechnik
statt.
Zur Kinematikerfassung dient in den meisten Fällen ein Infrarotkamera-Messsystem. Durch Sen-
den von Infrarotwellen und Reﬂexion von am Probanden angebrachten Markern an deﬁnierten
Gelenk- und Segementpunkten können die Bewegungsdaten der Marker über mehrere Kameras
erfasst werden. Je nach Anzahl und Anordnung der Kameras ist eine dreidimensionale Bewe-
gungserfassung mit einer Positionsauﬂösung von bis zu 0,5mm möglich [131, 144]. Ein Nachteil
der Methode ist unter anderem die aufwändige Anbringung der Marker auf der Haut. Mögliche
Fehlerquelle hierbei ist die Positionierung der Marker per Hand auf der Haut, da Gelenkdrehzen-
tren oder Knochenpositionen durch das Weichteilgewebe nur geschätzt werden können. Weiterhin
entstehen Messfehler durch die Relativbewegungen des Weichteilgewebes zwischen dem Marker
auf der Haut und dem zu messenden Segmentknochen oder Gelenk. [33, 86, 158, 178]
Zur Abschätzung von Belastungen in den Segmenten und Gelenken ﬁndet eine Berechnung un-
ter Verwendung von Inversdynamik statt. Mittels Simulationsmodell, zum Beispiel von einem
Durchschnittsmenschen, werden die gesuchten Belastungen in den Segmenten oder Gelenken
mittels Kinematik- und Kinetikdaten berechnet. Diese Modelle verwenden Annahmen wie star-
re Körpersegmente, ideale Gelenke, konstante Massenschwerpunkte und statistisch gemittelte
Kinematiken aus anthropometrisch Daten. [194]
Vorteile der stationären Messsysteme liegt in der Erfassung von Kinematikdaten des gesamten
Körpers. Nachteile der stationären Messsysteme bestehen besonders aus der Gebundenheit an
einen Ort und dem beschränkte Messraum. Folglich können nur einzelne Schritte oder kurze
Schrittfolgen erfasst werden. Zur Erhebung mehrerer Schrittfolgen des geraden Ganges kann ein
instrumentiertes Laufband verwendet werden, jedoch zeigen Untersuchungen, dass dies wiederum
Einﬂuss auf den Gang besitzt (Kadenz, Schrittlänge und Bewegungsumfang). [90, 144]
Weitere potentielle Einﬂüsse auf das Bewegungsmuster und folglich die Messergebnisse können
psychologische Eﬀekte sein. Dies sind zum Beispiel die erforderlichen Laborbedingungen (Teilent-
kleidung des Probanden, aufgeklebte Marker, spezielle Lichtbedingungen, anwesende Personen,
Prüfbedingungen), aber auch das notwendige Treﬀen des Fußes auf die Kraftmessplatte inklusive
benötigten Wiederholungen. [29, 77, 90]
2.4.2 Mobile direkt-messende Systeme
Neben der konventionellen stationären Messtechnik bestehen mobile Messsysteme. Mobile Mess-
technik zur Erfassung der Kinetik bei Nichtamputierten ist beispielsweise die Erfassung der
Druckverteilung an der Fußsohle des Probanden mittels in den Schuh eingesetzter Messsoh-
len. Hierbei werden Messsohlen in den Schuh des Probanden eingelegt und erfassen dort die
Druckverteilung. Für Amputierte gibt es darüber hinaus die Möglichkeit, Sensoren direkt in die
Prothesenstruktur zu integrieren, um die Belastungen lokal zu messen (siehe Abbildung 2.19).
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(a) (b) (c)
Abbildung 2.19: In die Beinprothese implementierter Sensor über dem Knie (a) (modiﬁziert nach [67]), unter
dem Knie proximal (b) (modiﬁziert nach [170]) und unter dem Knie distal (c) (modiﬁziert nach [139])
Restriktionen dieser Messkonzepte bestehen besonders im notwendigen Bauraum zur Integra-
tion der Messtechnik in die Prothese. Durch das Gewicht des Messsystems kann es zu negati-
ven Einﬂüssen auf die Messergebnisse kommen. Selbst unter Beibehaltung der kinematischen
Verhältnisse verändert das Eigengewicht der Sensorik (und deren Platzierung) das Massenträg-
heitsmoment des Prothesenaufbaus und kann somit Rückwirkung auf das Bewegungsmuster des
Probanden haben. Weiterhin ist nur die lokale Messwerterhebung an der Einbauposition mög-
lich. Eine Datenerhebung des kontralateralen Beines (ohne Messtechnik) oder einer gesamten
Kinematikkette ist nicht möglich. Ferner können Umgebungseinﬂüsse, wie zum Beispiel Bo-
denbeschaﬀenheit, Temperatur, Wind und viele weitere, durch eine nicht standardisierte und
kontrollierte Messumgebung signiﬁkanten Einﬂuss auf die Messdatenerhebung haben [55].
Dennoch bieten die mobilen Messsysteme Vorteile gegenüber den stationären Messsystemen.
Besonders hervorzuheben ist die Mobilitätsfreiheit des Probanden. Messungen können in nahezu
jeder Umgebung, zum Beispiel zu Hause oder im oﬀenen Gelände, durchgeführt werden. Mittels
ausreichend dimensionierter Energieversorgung können Messungen über längere Zeiträume (zum
Beispiel von einem Tag) erfolgen, ohne dass auf den Proband psychologische Einﬂüsse durch
anwesende Personen oder Laborbedingungen wirken.
Die lokale Belastungserfassung ermöglicht eine gezielte Analyse der wirkenden Belastungen in
unterschiedlichsten (dynamischen) Bewegungssituationen. Dies kann zum einen für Neu- und
Weiterentwicklungen von Prothesenpassteilen oder zum anderen zur Untersuchung der auf den
Prothesennutzer ausgeübten Belastungen genutzt werden [65, 116, 137]. Weiterhin stellt dies
eine Möglichkeit zur Optimierung der Komponentenausrichtung [27, 28, 55, 114, 223] oder Ak-
tualisierung von Prothesenprüfvorschriften [144] dar.
Die Verfahren der direkten kinetischen Messwerterfassung sind demnach aufgrund des Wegfalls
der potentiellen Fehler und Annahmen der inversen Berechnungen der konventionellen Mess-
systeme als sensitiver und mit kleinerer Abweichung zu den wahren Belastungen einzuordnen.
Vergleichsstudien zur Kinetikerfassung zwischen den modellbasierten Berechnungen und den
direkt-messenden Verfahren zeigen zum Teil signiﬁkante Unterschiede in den Datenwerten, wel-
che durch die oben genannte Berechnung mit vereinfachten Modellannahmen entstehen können.
Jedoch ist festzuhalten, dass beide Systemklassen die für eine Ganganalyse notwendigen Daten
in ausreichender Qualität liefern. Der Einﬂuss durch den Probanden selbst und mögliche Va-
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riation in dessen Prothesenaufbau hingegen können einen signiﬁkanten höheren Einﬂuss auf die
Messwerte verursachen. [48, 181]
Direkt-messende Systeme in der Beinprothetik werden aufgrund der Bedeutung in dieser Arbeit
im Folgenden näher erläutert. Die Sensorik wird bei diesen Messsystemen als Adapter in die
Prothesenstruktur integriert. Durch die probandenspeziﬁsche Stumpﬂänge und die kontralatera-
le Beinlänge ist dieser Bauraum eingeschränkt, da eine gleiche Länge der beiden Beine für einen
physiologischen Gang essentiell ist. Folglich ist die axiale Höhe (pd-Achse) solcher Messsysteme
ein entscheidendes Verwendungskriterium in der Beinprothetik, da ein zu großer Bauraumbe-
darf zu einem Ausschluss von Probanden mit geringer Stumpf- oder Beinlänge führt. Die im
Folgenden vorgestellten Messadapter beruhen auf Dehnungsmessstreifen, welche je nach Belas-
tungszustand die entstehenden Dehnungen in Spannungswerten abbilden und somit Rückschlüsse
auf die vorherrschenden Belastungen erlauben.
Bereits 1952 beschrieben Cunningham et al. [40] Kraftmessverfahren in der Beinprothetik auf
Basis von Dehnungsmessstreifen in sechs Freiheitsgraden. Von Lowe [130] aufgegriﬀen und von
Berme et al. [23] weiterentwickelt wurde ein sogenannter Pylon erstmals 1975 für dynamische
Messungen in der Prothese vorgestellt (siehe Abbildung 2.20 a) und bereits ab 1977 mit ähnlichen
Systemen für Belastungsanalysen eingesetzt [26, 191, 220].
Sanders et al. [167, 168, 169, 170] entwickelten einen weiteren Pylon (siehe Abbildung 2.20 b),
welcher eine sehr niedrige Höhe von nur 19mm besitzt und somit kaum eine Restriktion im
axialen Bauraum potentieller Probanden darstellt. Weitere Pylone, welche dem Aufbau von
Berme ähneln (siehe Abbildung 2.20 c), werden von verschiedenen Gruppen realisiert und in der
Beinprothetik verwendet [139, 140, 159, 175, 178]. Eine weitere ﬂache Bauform weist der Sensor
von Freddi et al. [61] auf, welcher im Jahre 2002 vorgestellt wurde.
In den letzten Jahren wurden zusätzliche Belastungsmesssysteme für die Beinprothetik entwi-
ckelt, welche noch weiter miniaturisiert (siehe Abbildung 2.20 e) [144, 145] oder mit zusätzlicher
Bewegungserfassung ausgestattet wurden (siehe Abbildung 2.20 f) [175, 178].
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(a) [23] (b) [170]
(c) [140] (d) [61]
(e) [144] (f) [179]
Abbildung 2.20: Sensoren basierend auf Dehnungsmessstreifen zur Implementierung in die Beinprothese [23, 140,
61, 170]
Alternativ zu den in der Forschung entwickelten Systemen kommt auch kommerzielle Belastungs-
sensorik zum Einsatz. Frossard et al. [63, 64] setzen seit 2003 den Sechskanal-Sensor 45E15A von
JR3 Inc. [97] ein (siehe Abbildung 2.21 a). College Park Industries [99] bietet seit 2010 [144] das
Messsystem iPecs an. Eine Übersicht der systemspeziﬁschen Eigenschaften ist in Abschnitt B.1
gegenüber gestellt.
(a) (b)
Abbildung 2.21: Beispiele für kommerzielle Sensorik zur Belastungserfassung in der Beinprothetik: JR3 Inc. (a)
[97] und iPecs (b) [127]
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Die Implementierung des Sensors in den Prothesenaufbau kann je nach Untersuchungsziel und
Bauraum über oder unter dem Kniepassteil erfolgen (siehe Abbildung 2.19), jedoch ist aufgrund
der Baugröße und der Massenträgheit eine Implementierung proximal unterhalb des Knies zu
bevorzugen [212].
Neben der Kinetikerfassung ist eine Bewegungserfassung auf Basis von Intertialsensoren möglich.
Dies ermöglicht einen weitgehend freien Bewegungsraum des Probanden. Je nach Ausstattung
der Bewegungsmesseinheiten, sogenannter Inertial Measurement Units (IMU) oder Attitude Hea-
ding Reference Systeme (AHRS), können diese Sensoreinheiten in der Größe weniger Millimeter
lineare Beschleunigungen, Winkelgeschwindigkeiten, Erdmagnetfeld, Luftdruck und Temperatur
erfassen. Ein Mikroprozessor auf der Messeinheit berechnet aus den Sensordaten absolute oder
relative Bewegungsgrößen.
IMU können als einzelner Sensor oder als Sensornetzwerk für Bewegungserfassung verwendet
werden. Beispiele für Sensornetzwerke sind in Abbildung 2.22 (Sensoren als orangene Quader)
dargestellt. Veröﬀentlichte Forschungsbeiträge bezüglich der IMU-Nutzung in der Ganganalyse
sind in [198, 232] zusammengefasst und weitere in [175] aufgeführt.
Systematische Messfehler der IMU, basierend auf den Berechnungsalgorithmen zur Winkelbe-
rechnung, können bei der Kalibrierung durch Korrekturfaktoren und Sensordatenfusion mini-
miert werden. Weitere äußere Einﬂüsse wie Temperaturänderungen und magnetische Felder
können eine signiﬁkante Auswirkung auf die Messdaten mit sich bringen und müssen entspre-
chend berücksichtigt werden. Wird zur Kinematikmessung ein IMU auf der Haut angebracht
können auch hier, wie in Abschnitt 2.4.1 vorgestellt, Messfehler aufgrund der Relativbewegung
zwischen der Hautoberﬂäche und dem zu messenden Segment auftreten. [41, 164, 165, 183]
(a) (b)
Abbildung 2.22: Beispiele für IMU-Netzwerke zur Bewegungserfassung der Firma Xsense: an einer Beinprothese
(a) [204] und in einen Anzug integriert (b) [203]
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3 Realsierung eines Messsystems zur Belastungs- und
Bewegungsmessung in Beinprothesen
In diesem Kapitel wird die Realisierung eines eigenen Messsystems vorgestellt. Dieses ermög-
licht Messungen von Belastungen und Bewegungen in einer Beinprothese. Im Gegensatz zu be-
stehenden Messsystemen (vgl. Abschnitt 2.4.2) erlaubt dieses System, zusätzlich zur üblichen
Belastungsmessung, eine lokale Erfassung von Winkeln, Winkelgeschwindigkeiten und Beschleu-
nigungen. Mittels eines in die Struktur der Unterschenkelprothese integrierten Messadapters
werden die Messgrößen aufgenommen, über ein Datenerfassungssystem verarbeitet, gespeichert
und bei Bedarf drahtlos zu weiteren Geräten übertragen.
Das Messsystem bietet durch seine autonome und mobile Einsatzmöglichkeit Potenzial für in-
novative Testszenarien, losgelöst von örtlichen und zeitlichen Restriktionen. Es können somit
neuartige Untersuchungen, wie zum Beispiel Feldexperimente, durchgeführt werden, welche in
einem Ganglabor nicht möglich sind. Durch die zusätzliche Bewegungsmessung können neue
Erkenntnisse über Bewegungsstrategien und deren direkt verursachten Belastungen bei Ampu-
tierten untersucht werden. Weitere potentielle Einsatzgebiete für die Grundlagen- und Anwen-
dungsforschung in der Beinprothetik sind Untersuchungen zu intuitiv gewählten Gangsituationen
und -geschwindigkeiten im Alltag von Amputierten. Exemplarische Situationen sind Stolpern,
Bewegungen in alltagstypischen Umgebungen im häuslichen Umfeld oder ausgeübte Sportarten.
Im weiteren Verlauf dieser Arbeit werden die Messdaten des Messsystems in folgenden Abschnit-
ten genutzt:
 Analyse von Belastungen und Bewegungen bei Probandenstudien (Kapitel 4).
 Identiﬁkation relevanter Messgrößen für einen Gangerkennungsalgorithmus (Kapitel 4 und
Kapitel 6)
 Simulationen zur Auswahl eines Antriebskonzeptes für einen Prototypen (Abschnitt 7.2)
 Dimensionierung von Hardware (Abschnitt 7.2.3)
 Deﬁnition von Sollwertvorgaben für einen Prüfstand (Abschnitt 7.4)
3.1 Systembeschreibung
Basierend auf dem begrenzten Bauraum in pd-Richtung (vgl. Abschnitt 2.4.2) besteht an das
Messsystem die starke Anforderung einer geringen Bauhöhe. Weitere Anforderungen sind ein
kleines Bauvolumen, geringes Gewicht und eine steife Konstruktion. Im Zielkonﬂikt dazu steht
eine ausreichend elastische Verformbarkeit des Federkörpers zur Belastungsmessung durch DMS-
Technik bei hinreichender Genauigkeit und Auﬂösung im vorgesehenen Messbereich. Es darf
keine Gefährdung für den Probanden oder die Umwelt durch das Messsystem entstehen. Weitere
Forderungen sind Robustheit gegen mechanisches Einwirken, Temperaturschwankungen sowohl
elektrische als auch magnetische Felder.
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Das Messsystem (Abbildung 3.1) besteht aus einem Messadapter mit integrierten Sensoren (Ab-
bildung 3.2a), einer Kabelverbindung zur störungs- und verlustarmen Übertragung der Messsi-





Abbildung 3.1: Realisiertes Messsystem in der Übersicht
(a) (b)
Abbildung 3.2: Teilkomponenten des Messsystems: Messadapter (a) zur Belastungsmessung und IMU-Adapter
(b) zur Bewegungserfassung
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Der Messadapter wird über Standardverbindungselemente aus der Prothetik in die Prothesen-
struktur integriert. Abbildung 3.3 zeigt schematisch exemplarische Einbauorte des Messadapters
bei verschiedenen Amputationshöhen. Eine Nutzung des Messsystems kann somit bei transtibial
Amputierten (TTA), transfemural Amputierten (TFA) und bei Amputierten mit Osseointegrati-
on erfolgen. Bei der letztgenannten Gruppe besteht eine besondere Notwendigkeit der Kenntnisse
über die Belastungen, da bei dieser Art der Prothesenversorgung die Belastungen nicht über ei-
nen Schaft in das Weichteilgewebe übertragen, sondern über ein Implantat direkt in den Knochen
eingeleitet werden. Generell ist eine proximale Platzierung unterhalb des Knies aufgrund des ge-
ringeren Einﬂusses auf das dynamische Gesamtverhalten der Prothese (und somit Rückwirkung
auf den Probanden) zu bevorzugen [212].
Bezüglich der Anforderung einer Mindestmessfrequenz zeigen Schneider et al. [172] bei Fourier-
analysen des Frequenzspektrums der Bodenreaktionskräfte während des Gehens bei 26 Nicht-
amputierten und zehn Patienten, dass die hier relevanten Ganginformationen (bei circa 1,2m/s
Ganggeschwindigkeit) unter 10Hz liegen. Eine weitere Untersuchung von Antonson et al. [11]
mit 30 Personen zeigt 15Hz als maximal notwendige Messfrequenz. Unter Berücksichtigung
des Abtasttheorems nach Shannon [125] und Unsicherheiten hinsichtlich Ganggeschwindigkeits-
variationen wird in der Literatur meist eine Mindestmessfrequenz von 100Hz für Messungen
mit Ganggeschwindigkeit vorgeschlagen [90, 112, 139, 144]. Das vorgestellte Messsystem besitzt
eine eﬀektive Messfrequenz von 200Hz und weist somit für die folgenden Untersuchungen in





Abbildung 3.3: Mögliche Anordnungen des Messadapters in der Prothesenstruktur (erstellt von [16])
Der gesamte Messadapter (siehe Abbildung 3.2) benötigt einen Bauraum von 60mm Höhe (pd-
Richtung), 76mm Breite (ml-Richtung) und 80mm Tiefe (ap-Richtung). Die proximalen und
distalen Flansche des Messadapters sind mit entsprechenden Gewindebohrungen versehen, so-
dass die Standardverbindungselemente aus der Beinprothetik angeschraubt werden können. Die
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Nutzbarkeit des Messadapters kann aufgrund der Höhe unter Umständen bei Amputierten mit
geringer Körpergröße und langem Beinstumpf eingeschränkt sein. Dies ist im Einzelfall unter Be-
rücksichtigung der weiteren Prothesenkomponenten zu prüfen. Das Gewicht des Messadapters
beträgt 486 g und wird nach Aussagen von Probanden (vgl. Kapitel 4) als wahrnehmbar, aber
nicht störend empfunden.
Alle Mess- und Kommunikationssignale werden von dem Messadapter über ein zentrales Ka-
bel zu dem Datenerfassungs- und Verarbeitungsgerät (National Instruments myRIO) geleitet,
erfasst, verarbeitet und gespeichert. Das Kabel besteht aus einem modiﬁzierten HDMI-Kabel
(High Deﬁnition Multimedia Interface), welches paarweise verdrillte Signalleiter mit zusätzlicher
metallischer Abschirmung besitzt (Screened/Foiled Twisted-Pair-Kabel), um Übersprechen und
elektromagnetische Störungen zu minimieren.
Die Energieversorgung erfolgt über einen Akkumulator (XT Power® XT-10.000) mit einer Ka-
pazität von 10Ah und ermöglicht einen Betrieb des Messsystems von circa 10 Stunden. Weitere
Eigenschaften des Messsystems und ein tabellarischer Vergleich zu anderen Systemen ist in
Abschnitt B.1 aufgeführt.
Eine dezentrale Steuerung des Messsystems und -datenübertragung zu weiteren Geräten kann
mittels drahtloser Verbindung per WLAN erfolgen. Zur Bedienung des Messsystems, der Mess-
datenvisualisierung sowie zur Eingabe von Informationen zu dem Probanden, dem Messsystem
und zur Untersuchungssituation wurde eine Software mit graﬁscher Benutzeroberﬂäche erstellt,
welche in Abschnitt B.2 abgebildet ist.
3.2 Signalerfassung und -verarbeitung
In Abbildung 3.4 sind die Signalwege, ausgehend von den Sensoren in dem Messadapter hin zur
Speicherung und Visualisierung, schematisch dargestellt. Die gesamte Software der Messdaten-
erfassung und -verarbeitung sowie die graﬁsche Benutzeroberﬂäche (siehe Abschnitt B.2) und
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
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Abbildung 3.4: Schematische Übersicht des Messsystems zur Erfassung von Belastungen und Bewegungen der
Beinprothese
Die Belastungserfassung im Messadapter erfolgt mittels 14 Dehnungsmessstreifen (DMS) in eine
Konstruktion von Halb- und Vollbrückenschaltungen, welche auf der Mantelﬂäche eines Alu-
miniumrohres als Federkörper angebracht sind. Detaillierte Informationen zu der Platzierung
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und Art der DMS kann an dieser Stelle nicht dargelegt werden, da diese vertraulich sind.
Ähnliche DMS-Messsysteme werden bereits seit 1975 in der Beinprothetik erfolgreich einge-
setzt [23, 140, 159, 169].
Die elektrischen Spannungen der DMS werden mittels individuell realisierter Elektronik ver-
stärkt. Die Auslegung und Abstimmung der Instrumentenverstärkerschaltungen richtet sich nach
folgenden Faktoren:
 deﬁnierte Messbereiche der jeweiligen Kanäle (F ap = Fml = ±225N, F pd = 1600N,
Map =Mml = ±94, 5N, Mpd = ±45Nm)
 erwartete Materialdehnungen und daraus resultierende elektrische Spannungen
 individuelle Verstärkungsfaktoren der jeweiligen Messkanäle (vierstellig für Kräfte, drei-
stellig für Mpd und zweistellig je für Map und Mml)
 weiterer Parameter der DMS-Messtechnik, wie zum Beispiel die Referenzspannung des
Systems
Die drei individuell entwickelten Verstärkerplatinen weisen je eine Zweikanal-Verstärkerschaltung
auf und sind mittels eines Kunststoﬀträgers an dem oberen Flansch befestigt. Sie gewährleisten
eine kurze Übertragungsstrecke der unverstärkten Signale.
Die verstärkten Signale werden über analoge Eingänge des Messwertaufnahmesystems myRIO
(0 - 5V, 12 bit) mit einer Messfrequenz von 1 kHz erfasst. Vor einer Messung erfolgt eine Be-
stimmung des Nullpunktfehlers, da durch die Montage in die Prothese mechanische Belastungen
eingebracht werden. Nach der Nullpunktkorrektur erfolgt die Berechnung der auftretenden Be-
lastungen mit Hilfe der Kopplungsmatrix nach Abschnitt 3.3.
Durch die Signalerfassung mit 1 kHz und einer Zielmessfrequenz von 200Hz erlaubt die Überab-
tastung der Signale eine Mittelung über fünf diskrete Werte, um Einﬂüsse auftretender hochfre-
quenter Störsignale zu minimieren. Die analogen Messwerte werden synchron zu den digitalen
Messwerten der IMU erfasst und gespeichert.
Die Bewegungserfassung erfolgt über eine IMU Bosch BNO055, welche mittels Adapter (sie-
he Abbildung 3.2b) in den Pyramidenadapter (Standardverbindungselemente in der Beinprothe-
tik) integriert ist. Diese Sensoreinheit ermöglicht eine Messung von Winkelgeschwindigkeiten ω
und Beschleunigungen a in allen sechs Freiheitsgraden sowie eine Ausgabe von berechneten Win-
keln ψ. Hierbei können je nach Verwendungszweck zwei Modi unterschieden werden. Modus A
liefert die Rohdaten der Beschleunigungs- und Gyroskopdaten (maximal 500Hz), Modus B liefert
zusätzlich dazu die Absolutwinkel, welche direkt auf der Sensoreinheit mittels Mikrocontroller
berechnet und mit maximal 100Hz ausgegeben werden können. Die digitale Datenübertragung
zum myRIO erfolgt mittels I2C-Bus-Kommunikation.
3.3 Kalibration und Veriﬁzierung des Messsystems
Bei auftretender Belastung wird das Aluminiumrohr inklusive der DMS elastisch verformt. Die
sich daraus ergebenden Änderungen der DMS-Widerstände führen zu einer elektrischen Span-
nungsänderung gegenüber der angelegten Referenzspannung. Diese auftretenden Messwertände-
rungen der DMS-Brücken werden erfasst und nach Gleichung (3.3.5) mittels einer Kopplungs-
matrix in beaufschlagte Kräfte und Drehmomente umgerechnet [35].
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Die Kopplungsmatrix beinhaltet Messkanalkopplungen, welche systematische Messfehler in der
Messkette darstellen. Diese Kopplungen können zum Beispiel durch eine suboptimale DMS-
Ausrichtung, Inhomogenitäten im Werkstoﬀ und den Toleranzen von mechanischen und elek-
trischen Bauteilen, verursacht werden [171]. Im Folgenden wird die Umrechnung der erfassten
elektrischen Spannungen über eine Kopplungsmatrix zu den Belastungen erläutert.
Der Vektor der gemessenen elektrischen Spannung V (abzüglich der aufgenommenen Nullpunkt-
spannung) stellt die beaufschlagten Belastungen B multipliziert mit einer Kopplungsmatrix K
dar:
V = K ·B (3.3.1)
Für die Betrachtung des vorgestellten Sechs-Achsen-Messsensors beinhaltet diese Kopplungsma-
trix m = 6 Zeilen und n = 6 Spalten der Form:
K =
 a11 . . . a1n. . . . . . . . .
am1 . . . amn
 (3.3.2)
Die Hauptdiagonale (a1,1, ..., a6,6) der Matrix zeigt die Belegung durch die Messkanäle (sie-
he 3.3.3). Die Nebenelemente spiegeln die Kopplungseinﬂüsse wider. Beispielsweise zeigt das
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Die Bestimmung der Kopplungsmatrix wird im Folgenden anhand des Messkanals F ap (erste
Spalte der Kopplungsmatrix) exemplarisch erläutert. Für die anderen Messkanäle werden die
Matrixelemente auf die gleiche Weise ermittelt.
Zur Berechnung der Kopplungsmatrix werden Kalibrationsmessungen durchgeführt. Hierbei wer-
den deﬁnierte uni-axiale Lasten stufenförmig auf den Messadapter aufgebracht und die Span-
nungsänderungen aller sechs Kanäle gemessen. Dies wird für jeden Messkanal der drei transla-
torischen und rotatorischen Richtungen durchgeführt.
Die Abbildung 3.5 oben zeigt beispielhaft eine treppenförmige Belastung der Kalibrations-
messung für F ap. Die Messwerte jedes Treppenplateaus werden gemittelt (siehe Abbil-
dung 3.5 unten), um den Einﬂuss hochfrequenter Störungen zu verringern. Eine weitere Mit-
telung zweier gleicher Belastungsplateaus, bei ansteigender und absteigender Last, bildet jeweils
einen Datenpunkt als Referenzplateau, um Hysteresefehler zu bestimmen und in der Kennlinie
zu bereinigen.
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Kraftverlauf bei der Kalibrationsmessung
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Abbildung 3.5: Beispielhafte Darstellung für erfasste und gemittelte elektrische Spannungswerte (rot) bei stufen-
förmiger uni-axialer Belastung (blau) während den Kalibrationsmessungen
Abbildung 3.6 zeigt erfasste Messwerte bei uni-axialer Belastung in F ap- Richtung (F kalib). Es ist
deutlich zu erkennen, dass auch die nicht-belastete Messkanäle F pd, Fml,Map,Mpd,Mml signiﬁ-
kante Spannungsänderungen (Kopplung) zeigen. Die Abbildung stellt die Kopplungen als prozen-
tuale Anteile der gemessenen Spannungen auf 100% normierte gemessene elektrische Spannung
des uni-axial belasteten Messkörpers dar. Es resultiert eine Kopplung von Mml mit circa 4,8%
und Fml mit 1% bei maximal Prüfbelastung von F ap.






























































































































































Abbildung 3.6: Gemessene elektrischen Spannungen als Kopplungen (interpoliert) der Nebenkanäle F pd, Fml,
Map, Mpd, Mml bei treppenförmigen uni-axialen Belastungen von F ap (blau)
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Über die gemessenen elektrischen Spannungen der sechs Messkanäle und den bekannten Prüf-
belastungen wird mittels des Verfahrens der kleinsten Fehlerquadrate [125] jedes Element (a11,
. . ., a61) der ersten Spalte der Kopplungsmatrix berechnet. Durch Kalibrationsmessungen der
weiteren Messkanäle werden deren Kopplungen (vgl. Abbildung 3.6) erfasst und über die Ma-
trixelemente über die lineare Regression bestimmt. Nach Durchführung aller Messungen und
Berechnungen lautet die Kopplungsmatrix für das vorgestellte System:
K =

0,39 0, 00 0, 00 0, 21 0, 00 0, 90
0, 00 0,10 0, 00 0, 00 −0, 03 −0, 16
0, 00 0, 00 0,39 −0, 88 0, 10 −0, 12
0, 00 0, 00 −0, 10 22,97 −0, 50 0, 00
−0, 01 0, 00 0, 00 −0, 81 70,40 −0, 51
0, 1 0, 00 −0, 01 0, 00 −0, 04 5,41
 (3.3.4)
Gütekriterium der Kopplungsmatrix K und somit des Messsystems ist die Korrelation zwischen
dem jeweils belasteten Messkanal zu dem gemessenen Spannungswert. Eine hohe Güte besitzt
das System, wenn die Elemente der Hauptdiagonalen hohe Elementwerte und die Nebenelemente
niedrige Elementwerte aufweisen. Die Kalibrationsmatrix nach Gleichung (3.3.4) zeigt signiﬁkant
höhere Werte der Drehmoment-Hauptelemente a44 und a55, welche maßgeblich durch den Ver-
stärkungsfaktor dieser Kanäle (vgl. Abschnitt 3.2) begründet sind. Für eine Berechnung der
gesuchten Belastung wird Gleichung (3.3.1) entsprechend umgestellt:
F = K−1 · V (3.3.5)
Nach Berechnung der Belastungen mittels der inversen Kopplungsmatrix zeigt Abbildung 3.7
eine Reduktion der resultierenden, berechneten und gekoppelten Belastungen, bezogen auf die
aufgebrachte uni-axiale Maximalbelastung. Die zuvor erfasste Kopplung von Mml zu F ap kann
somit von circa 4,8% auf circa 0,6% bei maximaler Belastung reduziert werden. Alle weiteren
Messkanäle zeigen eine Kopplung von unter 0,5% Kopplung zu der uni-axialen Belastung von
F ap.






























































































































































Abbildung 3.7: Berechnete Belastungen als Kopplungen (interpoliert) der Nebenkanäle F pd, Fml, Map, Mpd,
Mml bei treppenförmiger uni-axialen Belastungen von F ap (blau) nach erfolgter Kalibrierung und Korrektur
mittels invertierter Kopplungsmatrix
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Die Kopplungen werden auch nach der Kalibrierung erhalten bleiben und stellen einen systemati-
schen Fehler dar. Zur Quantiﬁzierung der Fehler durch die Kopplungen wird für jeden Messkanal
der RMSE-Wert (Root Mean Square Error) berechnet.
Die in Tabelle 3.1 abgebildeten RMSE-Werte zeigen eine hinreichende Genauigkeit und Güte für
den Messbereich und erlauben die Verwendung als Messmittel für die in Kapitel 4 durchgeführ-
ten Messungen. Ein Vergleich des hier vorgestellten Systems zu ähnlichen Messsystemen ist in
Abschnitt B.1 gegeben.
Tabelle 3.1: Übersicht der Messkanaleigenschaften zur Belastungserfassung [178]
Messka-
nal





Fap ± 225N 1N 0,0042 1,87
Fml ± 225N 1N 0,0045 0,45
Fpd 1600N 3N 0,0027 1,55
Map ± 94,5Nm 0,2Nm 0,0014 0,59
Mml ± 94,5Nm 0,2Nm 0,0015 2,06
Mpd ± 45Nm 0,753Nm 0,0015 0,41
3.4 Prüfung der Handhabbarkeit des Messsystems und Auswahl relevanter
Bewegungssituationen
Nach erfolgreicher Kalibrierung des Systems wird anschließend eine Validierung mittels eines
Probandenversuchs vorgestellt. Hierbei wird das Messsystem hinsichtlich seiner Eignung als mo-
biles und in die Prothesenstruktur integrierbares System überprüft. Weiterhin werden für die
Probandenstudie (siehe Kapitel 4) geeignete Bewegungssituationen und Messparameter ermit-
telt.
Als herausfordernde dynamische Bewegungssituationen für Amputierte führt Zahedi [231] neben
Geschwindigkeitswechsel und Start-Stop-Bewegungen besonders die Überwindung von Bodenun-
ebenheiten, Treppen und Rampen sowie Richtungswechsel auf. Zur Erfassung und Bewertung von
Belastung und Bewegung eines Amputierten gibt es eine Vielzahl an standardisierten Bewegungs-
und Mobilitätstests. Eine Analyse von 13 typischen Tests zeigt stellvertretende Bewegungssitua-
tionen [177], welche zusammengefasst in Abbildung 3.8 dargestellt sind. Diese Stellvertretersitua-
tionen wurden, außer den Bewegungssituationen in den weißen Feldern, in dem Vorversuch mit
einem oberschenkelamputierten Probanden durchgeführt und hinsichtlich der Belastungen und
Durchführbarkeit analysiert. Der Proband absolvierte die Bewegungssituationen in drei selbst-
gewählten Geschwindigkeiten (langsam, mittel und schnell). In dieser Voruntersuchung wurden
zwei verschiedene Prothesenfüße verwendet, um deren Eigenschaften zu vergleichen.
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 3.8: Übersicht potentieller und ausgewählter Bewegungssituationen (heller) für die Probandenstudie
Abbildung 3.9 zeigt den Messaufbau mit der verwendeten Knieprothese Endolite Orion und
dem Messsystem. Die beiden untersuchten Prothesenfüße Echelon und EchelonVT der Firma
Endolite [45] sind in Abbildung 3.10 dargestellt. Der Prothesenfuß Echelon stellt einen typischen
Vertreter von Prothesenfüßen mit hydraulischem Knöchelgelenk dar (vgl. Abschnitt 2.3.1). Er
ist mit einer Carbonfeder und geteiltem Vorfuß ausgestattet. Dieser Prothesenfuß wurde zum
Zeitpunkt der Messdurchführung täglich von dem Probanden getragen und stellt für ihn eine
gewohnte Situation da. Der Endolite EchelonVT besitzt zusätzlich zu dem Endolite Echelon eine
integrierte Einheit, welche laut Hersteller zur Dämpfung von Axial- und Torsionsbelastungen
dient (vgl. Abschnitt 2.3.2) [45].
Abbildung 3.9: Proband #1 mit integriertem Messadapter in der Beinprothese [176]
Die hier fokussierte Fragestellung der Arbeit bezüglich der auftretenden Belastungen am Stumpf
in dynamischen Gangsituationen und dem Einﬂuss einer transversalen Torsionssteiﬁgkeit treten
nach [184, 185] besonders bei Gangrichtungswechsel signiﬁkant hohe transversale Torsionsdreh-
momente (TTM) auf. Die Analyse dieser Vorstudie zeigt ebenfalls eine gute Eignungen der
Richtungswechselsituationen im Hinblick auf die Signiﬁkanz der Belastung am Stumpf.
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(a) (b)
Abbildung 3.10: Prothesenfüße des Vorversuchs: Echelon (a) und EchelonVT (b) der Firma Endolite [45]
Wie bereits in Abschnitt 2.2.2 dargestellt betragen circa 50% aller Gangsituationen Richtungs-
änderungen von 76° - 120°, 28,5% Richtungsänderungen von 30° - 75° und 13% Richtungsände-
rungen von 166° - 210°. Um diese Winkelbereiche zu approximieren, können Richtungsänderungen
von 90° herangezogen werden. Zur Untersuchung der geringen Richtungsänderungen unter 75°
wird ein kontinuierliches im Kreis gehen mit einem Kreisradius von 1m verwendet. Dies stellt
laut [38, 186, 124] einen typischen Drehradius täglicher Aktivitäten dar und wurde bereits in
vergleichbaren Studien verwendet [57, 148, 184, 185, 186, 215]. Gleichzeitig wird dadurch eine
Richtungsänderung ohne Verzögerungsvorgänge untersucht.
Als Ergänzung zwischen dem abrupten Drehen von 90° und dem Kreisradius von 1m wird
zusätzlich das kontinuierliche im Kreis gehen mit einem Kreisradius von 0,5m untersucht, um
starke Richtungsänderungen abzubilden. Zur Erfassung der maximalen Verdrehung und TTM
werden 180°-Drehungen durchgeführt, wie es auch in Mobilitätstests [42, 156] zur Anwendung
kommt.
Durch diese Auswahl an Bewegungssituationen, gelb markiert in Abbildung 3.8, werden 91% aller
Situationen mit Gangrichtungswechsel abgedeckt. Mit dem geraden Gehen als Referenzdaten
werden folglich 96,4% der täglichen Bewegungssituationen untersucht. Während der Vorstudie
zeigten diese Bewegungssituationen eine gute praktische und reproduzierbare Durchführbarkeit.
Wie in Abschnitt 4.2.2 vorgestellt hat die Ganggeschwindigkeit einen bedeutenden Einﬂuss auf
den Gang des Probanden und dementsprechend auf das Bewegungs- und Belastungsausmaß
in der Beinprothese. Aufgrund dessen wird für jede der ausgewählten Bewegungsaufgaben die
Ganggeschwindigkeit des Probanden variiert. Zunächst absolviert der Proband die Bewegungs-
situationen in einer selbstgewählten komfortablen Ganggeschwindigkeit. Anschließend werden
die gleichen Situationen mit selbstgewählten schnellen und langsamen Geschwindigkeiten durch-
geführt. Aus diesen Geschwindigkeiten lassen sich Interpretationen bezüglich Gangsymmetrie,
Stabilität und Komfort ableiten.
Ein weiteres Ergebnis der Vorstudie bezüglich der Reduktion der TTM durch RA resultiert aus
einer Gegenüberstellung der Prothesenfüße unter Variation der rotativen Steiﬁgkeitselemente.
Es wurde das vom Hersteller für das Probandengewicht empfohlene elastische Element (mittlere
Steiﬁgkeit) und die elastischen Elemente mit der geringsten und höchsten Steiﬁgkeit verwendet.
Aufgrund technischer Fehler kann lediglich ein Teil der Daten analysiert werden, jedoch be-
stätigen die Analysen der Videoaufnahmen und die subjektiven Eindrücke des Probanden die
Hypothese, dass eine an die Gangsituation angepasste Torsionssteiﬁgkeit den Komfort steigert.
Bei einer zu weichen Torsionssteiﬁgkeiten führt der Proband ein negatives Systemverhalten an,
wodurch er für einen stabilen und kontrollierten Gang mehr Energieaufwand benötige. Bei einer
zu harten Einstellung berichtete der Proband über stärkere Beanspruchung der Rumpf- und
Beckenmuskulatur sowie eine erhöhte Stumpfbelastung.
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4 Untersuchung des Einﬂusses der transversalen
Torsionssteiﬁgkeit und des Fußwinkels auf die
Belastung des Stumpfes sowie Identiﬁkation relevanter
Messgrößen zur Gangerkennung
Im Folgenden wird eine Probandenstudie vorgestellt, welche unterschiedliche transversale Torsi-
onssteiﬁgkeiten und Fußwinkel bei verschiedenen Geschwindigkeiten für dynamische Gangsitua-
tionen untersucht.
Wie bereits aus Studien hervorgeht (vgl. Abschnitt 2.3.2), kann ein passiver Rotationsadapter
(RA) eine Reduktion der Torsionsbelastungen am Stumpf bewirken. Eine gleichbleibende Tor-
sionssteiﬁgkeit (TTS) der passiven Elemente wird für das Nutzerkörpergewicht fest eingestellt.
Diese gleichbleibende Systemeigenschaft kann lediglich einen Teil der täglichen Gangsituationen
und Ganggeschwindigkeiten von Amputierten abdecken [72, 74, 146, 153, 154, 184]. Segal et al.
[184, 185, 186] untersuchten gerades Gehen und im Kreis gehen mit 1m Radius unter Einsatz
eines passiven RAs. Eine Reduktion der TTM an Knie und Hüfte auf der Prothesenseite beim
im Kreis gehen konnte nachgewiesen werden, wenn die Prothese im Kurveninneren war. Befand
sich die Prothese auf der Außenseite, konnte ein leichter Trend zu einer Stabilitätserhöhung
festgestellt werden. Bei geradem Gehen konnte kein signiﬁkanter Eﬀekt des RAs nachgewiesen
werden.
Bisherige Studien wurden lediglich mit einer festen TTS-Einstellung im Rotationsadapter bei
einer konstanten selbstgewählten Ganggeschwindigkeit durchgeführt. In dieser Studie hingegen
werden verschiedene TTS-Einstellungen in ausgewählten Bewegungssituationen und variierten
Ganggeschwindigkeiten untersucht, um eine eventuell mögliche erforderliche Anpassung der TTS
für einen belastungsarmen und komfortablen Gang aufzuzeigen (Fragestellung A).
Eine Veränderung des Prothesenaufbaus beeinﬂusst die Entstehung von Stumpfbelastungen maß-
geblich [56, 223]. Während Nichtamputierte einen nicht optimalen Fußwinkel während der Stand-
phase durch die in Abschnitt 2.2.3 vorgestellten Mechanismen ausgleichen können [7], ist dies für
Amputierte durch das amputierte Bein nicht möglich. Aufgrund dessen wird neben des Einﬂusses
der TTS auch eine Variation des transversalen Fußwinkels (TFWs) untersucht. Hierzu wird als
Fragestellung B der Einﬂuss des transversalen Fußwinkels auf die Belastungen in der Prothese
analysiert.
Ein potenzielles System zur Belastungsreduktion durch adaptives Systemverhalten benötigt zur
Regelung Informationen über die aktuelle Gangsituation. Deshalb werden in der Fragestellung
C alle erfassten Messwerte auf potenzielle Indikatoren zur Detektion der Gangphase und Gang-
richtung analysiert.
Die Fragestellungen dieses Kapitels zur Untersuchung der TTS lauten zusammengefasst:
 A: Welche transversale Torsionssteiﬁgkeit ermöglicht, je nach Bewegungssituation und -
geschwindigkeit, eine Belastungsreduktion am Stumpf und folglich eine Steigerung des
Nutzerkomforts?
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 B: Kann eine geregelte Veränderung des transversalen Fußwinkels (internale/ externale
Rotation) eine Belastungsreduktion erreichen?
 C: Welche Messwerte bieten Potenzial als Indikatoren für eine Gangphasen- und Gangrich-
tungsdetektion?
Zur Beurteilung der Messwerte werden grundlegende Kennwerte der Ganganalyse und Einﬂuss-
faktoren auf den Gang von Amputierten dargelegt. In eigenen Vorversuchen (Abschnitt 3.4)
wurden diese auf deren Eignung überprüft und relevante Bewegungssituationen deﬁniert. Die
anschließend in Abschnitt 4.1 vorgestellte Probandenstudie wird mit zwei unilateral transtibial
Amputierten unter Variation der oben genannten Parameter durchgeführt. Die Erfassung der
Belastungen und Bewegungen in der Prothese erfolgt mittels des in Kapitel 3 erläuterten Mess-
systems. Dieses wird um eine zusätzliche Messsensorik zur Erfassung der Relativbewegung des
Rotationsadapters erweitert. Parallel zur Messwerterfassung durch das Messsystem werden alle
Bewegungssituationen von zwei Videokameras erfasst. Die Analyse der Mess- und Videodaten,
sowie die systematische Auswertung der erhobenen subjektiven Nutzerrückmeldungen, wird in
Abschnitt 4.4 vorgestellt. Die gewonnenen Erkenntnisse werden in Bezug auf die Forschungsfra-
gen in Abschnitt 4.5 zusammengefasst.
Ziel ist zum einen, eine Datenbasis für die Grundlagenforschung bezüglich Richtungswechselbe-
wegungen zu schaﬀen, zum anderen, das Potenzial einer neuen Technologie mit variabler Tor-
sionssteiﬁgkeit und aktiver Fußwinkelverstellung zur Belastungsreduktion zu ermitteln. Hierzu
sind die Anforderungen und eine geeignete Parameterwahl an eine adaptive Beinprothesenkom-
ponente zu eruieren. Basierend auf den Ergebnissen der hier vorgestellten Untersuchungen wird
die transversale TTS und der TFW für ein adaptives System in Abhängigkeit von der Gangsi-
tuation und -geschwindigkeit in einer Setup-Matrix deﬁniert.
Die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführten Untersuchungen mit Menschen wurden nach Be-
gutachtung der Ethikkommission der Technischen Universität Darmstadt und unter Beachtung
der ethischen Grundsätze für die medizinische Forschung am Menschen des Weltärztebunds
-Deklaration von Helsinki - [44] durchgeführt. Alle Probanden wurden ausführlich aufgeklärt,
haben eine Probandeninformation und Einwilligungserklärung zum Forschungsvorhaben und
Datenschutz unterschrieben und stimmen der Veröﬀentlichung von Untersuchungsergebnissen
zu.
4.1 Studiendesign
Im Folgenden werden der Versuchsaufbau sowie die Rahmenbedingungen der Probandenstudie
erläutert. Hierbei erfolgt zuerst eine Beschreibung der Probanden und der verwendeten Prothe-
senkomponenten, bevor die untersuchten Varianten und deren Kombinationsparameter erklärt
werden.
Zur Vergleichbarkeit der Untersuchungsergebnisse werden Probanden mit ähnlichen körperlichen
Eigenschaften, wie zum Beispiel Körpergröße, Amputationsart und Stumpﬂänge, für die Versu-
che herangezogen. Die allgemeinen Einschlusskriterien der zwei Probanden sind in Abschnitt C.1
ersichtlich. Eine Übersicht der Probandendaten ist in Abschnitt C.2 aufgelistet. Beide Probanden
sind in Abbildung 4.1 links oben und unten abgebildet. Abbildung 4.1 rechts zeigt den typischen
Prothesenaufbau bei den Messungen. Während der Studie tragen die Probanden ihren individu-
ellen Prothesenschaft und den Prothesenfuß Esprit der Firma Endolite (vgl. Abschnitt 2.3.1).
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Zusätzlich integriert wird das bereits vorgestellte Messsystem zur Erfassung der Belastung und
Bewegung in sechs Raumachsen (vgl. Kapitel 3) sowie einen zusätzliche Winkelsensor zur Erfas-
sung der Relativbewegung am RA. Dieser Relativwinkel ∆ϕ zwischen Fuß und Schaft (um die
pd-Achse) wird mit einer Messgenauigkeit von 0,1° (Herstellerangabe) erfasst. Die korrekte Aus-
richtung und Variation des Prothesenaufbaus wird durch einen qualiﬁzierten Prothesentechniker
sichergestellt.
Zur Variation des Fußwinkels wird von einer optimal ausgerichteten Prothese (neutral) ausgegan-
gen und der transverale Fußwinkel um -6° (internal) und + 6° (external) verstellt. Die Variation
der transversalen Torsionssteiﬁgkeit (TTS) erfolgt mittels eines RA der Firma Otto Bock (Modell













Abbildung 4.1: Probanden der Studie zum Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit und des Fußwinkels mit
integrierter Messtechnik sowie passivem Rotationsadapter (links) und verwendeter Messaufbau (rechts)
Die Durchführung der einzelnen Messabläufe folgt einem Versuchsablaufplan, welcher in Ab-
schnitt C.3 dargestellt ist. Hierbei durchlaufen die Probanden iterativ einen deﬁnierten Zyklus,
bei dem die Varianten des Versuchsaufbaus verändert werden. Die Varianten ergeben sich, wie
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in Abbildung 4.3 dargestellt, aus Kombination von je drei Geschwindigkeiten (langsam, selbst-
gewählte Komfortgeschwindigkeit und schnell), Fußwinkel und Torsionssteiﬁgkeit sowie den aus-
gewählten neun Bewegungssituationen (vgl. Abschnitt 3.4). Nach Beenden jeder Variante wird
der Proband nach seinem subjektiven Empﬁnden befragt.
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Abbildung 4.2: Gemessenes Steiﬁgkeitsverhalten des passiven Rotationsadapters Otto Bock 4R40 in den Einstel-
lungen 1, 5 und 11
Die Durchführung der einzelnen Messabläufe folgt einem Versuchsablaufplan, welcher in Ab-
schnitt C.3 dargestellt ist. Hierbei durchlaufen die Probanden iterativ einen deﬁnierten Zyklus,
bei dem die Varianten des Versuchsaufbaus verändert werden. Die Varianten ergeben sich, wie
in Abbildung 4.3 dargestellt, aus Kombination von je drei Geschwindigkeiten (langsam, selbst-
gewählte Komfortgeschwindigkeit und schnell), Fußwinkel und Torsionssteiﬁgkeit sowie den aus-
gewählten neun Bewegungssituationen (vgl. Abschnitt 3.4). Nach Beenden jeder Variante wird
der Proband nach seinem subjektiven Empﬁnden befragt.
Durch die Kombination der Variationsparameter sind 243 Varianten möglich. Aufgrund der Viel-
zahl an Varianten und den deﬁnierten Fragestellungen wurden Varianten gezielt ausgewählt und
auf beide Probanden aufgeteilt. Der Fokus bei Proband #2 liegt auf der Variation des TFWs bei
hoher und mittlerer TTS. Proband #3 absolvierte hingegen Varianten, bei denen die TTS und
die Geschwindigkeit über alle Kombinationen variiert wird. Eine Übersicht über die erhobenen
77 Varianten ist in Abschnitt C.4 aufgelistet.
Für eine repräsentative Schrittanzahl wurde jede der ausgewählten Varianten zehn mal hinterein-
ander absolviert. Gangrichtungswechselsituationen wurden in zwei entgegengesetzte Richtungen
durchgeführt. Beim kontinuierlichen im Kreis gehen wurden ebenfalls beide Richtungen unter-
sucht. Hierbei steht cw für clockwise (im Uhrzeigersinn, rechtes Bein ist das kurveninnere Bein)
und ccw für counter-clockwise (gegen den Uhrzeigersinn, rechtes Bein ist das kurvenäußere Bein).
Für die Probandenmessungen stand ein geschlossener Raum mit konstanten Umgebungsbedin-
gungen (ebener, rutschhemmender Boden, circa 20°C Raumtemperatur) bei der Firma Blatchford
Ltd., UK, zur Verfügung. Die Probandenakquise und Bereitstellung eines Prothesentechnikers
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fand ebenfalls durch den Prothesenhersteller Blatchford Ltd. statt. Die Rückmeldungen der eng-
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 4.3: Variationsparameter der Probandenstudie
Abbildung 4.4 zeigt die zusammengefassten Bestandteile der Probandenstudie und den Ab-
lauf der Datenanalyse. Bei den Probandenversuchen werden als untersuchte Messgrößen die
lokalen Kräfte F ap, F pd, Fml und Drehmomente Map, Mpd, Mml durch das Messsystem er-
fasst. Weiterhin werden die Winkel des Unterschenkels ψap, ψpd, ψml (berechnet in der IMU),
Winkelgeschwindigkeiten ωap, ωpd, ωml um die Achsen des lokalen Koordinatensystems (vgl. Ab-
schnitt 2.1) und die translatorischen Beschleunigungen aap, apd, aml in Richtung der Achsen ge-
messen. Mittels der Zusatzsensorik wird der Relativwinkel∆ϕ (pd-Achse) zwischen Prothesenfuß
und -knie (Freiheitsgrad des Rotationsadapter) gemessen und dessen Relativwinkelgeschwindig-
keit ∆ϕ˙ und -beschleunigung ∆ϕ¨ berechnet. Nach den Versuchen erfolgt eine Datenaufbereitung
und Berechnung der zu bewertenden Kenngrößen. Die Analyse erfolgt auf Basis der aufbereiteten
Messdaten, Kenngrößen sowie den erfassten Nutzerrückmeldungen durch Vergleich von Varianten
hinsichtlich der Fragestellungen. Es resultiert eine individuelle Setup-Matrix für jeden Proban-
den, welche bevorzugte und empfohlene Einstellungen für die transversale Torsionssteiﬁgkeit
und den Fußwinkel in Abhängigkeit der Varianten beinhaltet. Eine globale Basis-Setup-Matrix


























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 4.4: Bestandteile und Ablauf der Probandenstudie sowie der Datenanalyse
4.2 Einﬂussgrößen und Bewertungskriterien
Zur objektiven Bewertung werden in der Ganganalyse eine Vielzahl von Analyse- und Bewer-
tungskriterien verwe det. Mittels speziell entwickelter Tests können Kennzahlen für beispielswei-
se Gehleistung, Mobilität, Stabilität, Balance und Gangsymmetrie erhoben werden [177]. Neben
diesen standardisierten Testverfahren stellt eine instrumentierte Ga ganalyse eine Methode dar,
in der Kinematik und Kinetik der Körpersegmente, Bodenreaktionskräfte und Grundparameter
erfasst und analysi rt werden können (vgl. Abschnitt 2.4).
Zur Analyse und Beurteilung von Probandenmessungen sind typische charakteristische Kenn-
werte und die Kenntnis von Einﬂussfaktore auf den Gang notwendig. Im Folgenden werden
diese Grundlagen auszugsweise für die Analyse der Probandenstudie vorgestellt. Des Weiteren
werden die Bewertungskriterien für die zu untersuchenden Fragestellungen erläutert.
4.2.1 Kennwerte in der Ganganalyse
Die Bewertung eines Ganges kann je nach Mess- und Analysemethode quantitativ oder qualita-
tiv erfolgen. Sagawa et al. [166] unterscheiden hierbei die Kennwerte zur Gangbewertung nach
biomechanischen, physiologischen und sonstigen Parametern. Zu den biomechanischen Parame-
tern zählen räumliche und zeitliche Kennwerte (unte anderem Geschwindigkeit, Schrittlänge,
Dauer von Gangphasen), Gelenkwinkel, -drehmomente, -leistungen sowie Körperschwerpunktver-
lagerungen und Bodenreaktionskräfte. Zu den physiologischen Parameter zählen kardiologische,
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respiratorische und muskelintensitäts Kennwerte. Unter die sonstigen Parameter fallen besonders
psychologische Parameter, wie zum Beispiel Komfort, Zufriedenheit und Angst vor dem Fallen.
Zur Beurteilung der biomechanischen Parameter nutzen Frossard et al. [65] sogenannte Per-
formance Indicator (PI), welche die Leistungsfähigkeit des Probanden bezüglich des Gehens
widerspiegeln. Diese Kennwerte können einen Rehabilitationsverlauf erfassen und dokumentie-
ren, aber auch für Entwicklung und Bewertung von Prothesenkomponenten dienen. Die von
Frossard et al. deﬁnierten PI gliedern sich in folgende Gruppen:
Tabelle 4.1: Leistungs Indikatoren nach [65]
PI 1 Grundlegende Beschreibung der Belastungen
PI 2 Belastungsverteilung
PI 3 Belastungsimpulse (Höhe und Dauer)
PI 4 Kadenz
PI 5 Gangzyklusdauer
PI 6 Gangphasendauer (Stand- und Schwungzeitdauer)
Im Rahmen dieser Untersuchung werden die PI 1, PI 3 und PI 6 verwendet und analysiert. Eine
Übersicht einzelner Kennwerte der verwendeten PIs und deren durchschnittliche Werte werden
in Abschnitt C.5 aufgelistet. Diese dienen in der Analyse (Abschnitt 4.4) als Vergleichswerte.
4.2.2 Einﬂussfaktoren auf den Gang von Amputierten
Es besteht eine Vielzahl an Einﬂussfaktoren auf den Gang eines Amputierten. Diese können
sich unter anderem in einer Variation der Ganggeschwindigkeit, Kadenz, Schrittlänge, Stand-
phasenzeit, Gangsymmetrie, metabolischem Energieverbrauch sowie den Stumpfbelastungen
und folglich der Prothesennutzung auswirken. In Abbildung 4.5 werden Einﬂussfaktoren aus
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Abbildung 4.5: Einﬂüsse auf den Gang von Amputierten
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4.2.3 Bewertungskriterien
Die Bewertungskriterien ergeben sich aus den erläuterten biomechanischen Kennwerten der Gan-
ganalyse. Ergänzend werden die Probandenrückmeldungen zu Fragen hinsichtlich des Sicherheits-
und Belastungsempﬁndens sowie des Komforts zu den jeweiligen untersuchten Varianten ausge-
wertet.
Aufgrund gegebenenfalls nicht aus den Messdaten eindeutig identiﬁzierbarer Informationen, wie
zum Beispiel Änderung der Bewegungsstrategie, werden Videoaufzeichnungen zur Analyse und
Bewertung hinzugezogen. Bekannte Phänomene während Richtungswechselsituationen sind unter
anderem mit steigender Ganggeschwindigkeit eine Verlagerung des Körperschwerpunktes hin
zum Kurveninneren [38, 56, 148]. Weiterhin variiert die Ganggeschwindigkeit, Schrittlänge sowie
-frequenz während Richtungsänderungssituationen deutlich [38, 56, 89]. Auch die Fußplatzierung
und -ausrichtung wird je nach Drehrichtung variiert [148].
Zur Beurteilung der Belastungsreduktion (Fragestellung A und B) werden die auftretenden Be-
lastungen in allen sechs Freiheitsgraden analysiert. Die gemessenen Belastungsdaten werden auf
maximale Belastungswerte (Beträge von Kräften und Drehmomenten), Gesamtbelastung pro
GC (Integral der Belastung über GC) sowie Belastungsanstieg (Steigungen der Belastungskurve
in der Standphase) untersucht. Je niedriger diese Werte, desto geringer sind die auf den Nutzer
übertragenen Belastungen. Die Bewertung der Messdaten erfolgt qualitativ visuell anhand der
Messwerte und deren Vergleich zu anderen Varianten für jeden Probanden individuell. Durch den
starken Einﬂuss der Ganggeschwindigkeit ist eine Bewertung des prozentualen Standphasenan-
teils am GC nur bei annähernd gleicher Ganggeschwindigkeiten möglich. Ab einer Diﬀerenz von
0,03 ms innerhalb eines Variantenvergleichs wird dieses Bewertungskriterium daher nicht mehr
berücksichtigt.
Zur Analyse bezüglich der Fragestellung C werden Bewegungsmesswerte herangezogen. Auch
hier sind die vorgestellten Einﬂussfaktoren, insbesonders der Ganggeschwindigkeit, zu berück-
sichtigen. Bei einer Identiﬁkation der Gangrichtung ist ein signiﬁkanter Ausschlag bei Variation
der Bewegungssituation relevant. Zur Detektion der Gangphase hingegen eignen sich Messkanäle
mit hoher Robustheit gegenüber den Parameteränderungen.
4.3 Datenaufbereitung
Die erfassten Messdaten des in Kapitel 3 vorgestellten Messsystems werden in einem der Mes-
sung nachgelagerten Prozess verarbeitet, um Kenngrößen und Messwertverläufe vergleichen zu
können. Hierfür wird der Messdatensatz parallel zu erfolgten Videoaufnahmen gesichtet, um
mögliche externe Störeinﬂüsse, wie zum Beispiel eine akustische oder visuelle Ablenkung, sowie
auﬀällige Gangveränderungen zu identiﬁzieren.
Mittels eines eigens entwickelten Programms erfolgt zunächst die Separierung der einzelnen
Schritte aus der gemessenen Schrittfolge. Abbildung 4.6 zeigt die graﬁsche Oberﬂäche des Pro-
gramms mit Visualisierung der Axialkraft F pd, anhand derer der Bodenkontakt und somit ein
Gangzyklus eindeutig identiﬁziert wird. Ein zusätzlicher Messkanal kann zur Plausibilisierung
der Messdaten angezeigt werden.
Mit diesem Programm werden valide und nicht-valide Schritte kategorisiert. Nicht-valide Schritte
(in Abbildung 4.6 grau koloriert) sind zum Beispiel Beschleunigungs- und Verzögerungsschritte
bei Beginn und Ende der Messungen [115], Situationswechsel, externe Störeinﬂüsse oder Stol-
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perschritte. Die zuvor separierten Einzelschritte werden durch Beurteilung von zeitlichen Pa-
rametern (Standphasen- und Schwungphasendauer zu Gangzyklusdauer) und Kurvenamplitude
(erster Amplitudenextremwert) durch manuelle Auswahl oder automatisiert nach Validität ka-
tegorisiert (siehe Abbildung 4.6 unten). Für die nachfolgende Datenanalyse werden lediglich die
validen Schritte verwendet und in Datenübersichten visualisiert.
Abbildung 4.6: Graﬁsche Oberﬂäche zur Separierung und Klassiﬁzierung von validen Schritten, modiﬁziert nach
[178]
Die resultierenden Daten enthalten Einzelschritte und können somit nach ihrer Schritt-zu-
Schritt-Varianz innerhalb einer Variante untersucht werden, welche die Standardabweichung
widerspiegelt [122, 123, 144]. Es erfolgt weiterhin eine Interpolation auf 100% Gangzyklus, Nor-
mierung auf das Körpergewicht des Probanden, Berechnung der Standardabweichungen sowie
Mittelwertbildungen der Messdaten für alle validen Einzelschritte. Mittels weiterer berechneter
typischer Kennzahlen für die Ganganalyse (vgl. Abschnitt C.5) werden Vergleiche zu anderen
Versuchs- oder Referenzdaten ermöglicht. Beispielsweise wird anhand der vertikalen Kraftkom-
ponente F pd die Stand- und Schwungphase unterschieden und deren Zeitanteile am gesamten
Gangzyklus berechnet (Duty Factor) [4]. Die Erhebung der Ganggeschwindigkeit ﬁndet durch
Videoanalyse der gemessenen Zeit und der bekannten Strecke der Bewegungssituationen statt.
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4.4 Datenanalyse und Diskussion
Bei den durchgeführten Untersuchungen zum Einﬂuss der TTS und des TFWs auf die Stumpfbe-
lastung werden die durch das Messsystem erfassten lokalen Belastungen in sechs Raumrichtungen
als Messgrößen untersucht. Durch das Variieren der Bewegungsaufgaben, der Geschwindigkeiten
und der verwendeten TTS und des TFWs stellen sich Veränderungen dieser Messgrößen ein,
welche hier analysiert und diskutiert werden. Dabei wird die Analyse jeweils auf die eingangs
deﬁnierten Fragestellungen unterteilt.
Zu den Fragestellungen A und B werden die gemessenen Belastungsdaten analysiert und bewer-
tet. Um Rückschlüsse von dem Komfortempﬁnden des Probanden zu dem Messdatenverhalten
ziehen zu können, erfolgt die Analyse der Messdaten der einzelnen Varianten und deren Korrela-
tion zu den jeweilig erhobenen Nutzerrückmeldungen. Eine Übersicht der variantenspeziﬁschen
Korrelationen zwischen den Messdaten und den Nutzerrückmeldungen der Probanden ist in
Abschnitt C.7 dargestellt. Neben der Beantwortung der Fragestellungen wird als ein Teiler-
gebnis dieser Untersuchung eine individuelle Setup-Matrix für jeden Probanden erstellt (siehe
Abschnitt C.10). Durch die Aufteilung der Varianten auf die Probanden werden in Abschnitt 4.5
die individuellen Setup-Matrizen (SM) der Probanden zu einer initialen, generalisierten Basis-
Setup-Matrix vereint, welche als Grundlage für weitere Untersuchungen dient.
Zur Fragestellung C werden die Varianten hinsichtlich der gemessenen Bewegungsgrößen analy-
siert, um Indikator-Messparameter für eine Erkennung der Gangsituation zu identiﬁzieren.
Fragestellung A: Welche transversale Torsionssteiﬁgkeit ermöglicht, je nach Be-
wegungssituation und -geschwindigkeit, eine Belastungsreduktion am Stumpf
und folglich eine Steigerung des Nutzerkomforts?
Zur Klärung des TTS-Einﬂusses dienen aufgrund der Variantenaufteilung, wie in Abschnitt 4.1
vorgestellt, maßgeblich die Messdaten von Proband #3 als Datenbasis. Die Übersicht über die
durchgeführten Varianten ist in Abschnitt C.4 abgebildet. Aufgrund des starken Einﬂusses der
Ganggeschwindigkeit (GG) auf die Stumpfbelastungen, welche signiﬁkante Änderungen in allen
Belastungsverläufen verursacht, werden die TTS-Variationen für die einzelnen Bewegungssitua-
tionen jeweils innerhalb einer GG-Klasse (langsam, mittel, schnell) untersucht.
Die Auswertung der Variantenvergleiche erfolgt für die Bewegungssituationen gerades Gehen,
im Kreis gehen (Radius= 1m) und 180°-Drehung jeweils in den drei Ganggeschwindigkeiten.
Die Bewegungssituation im Kreis gehen mit einem Kreisradius von 0,5m wird aufgrund vom
Empﬁnden eines Drehschwindels des Probanden aus der Messdatendiskussion ausgeschlossen.
Messdaten bezüglich 90°-Drehungen werden aufgrund nicht ausreichender Anzahl an validen
Daten nicht vorgestellt, jedoch durch die Nutzerrückmeldungen in der Deﬁnition der Setup-
Matrix berücksichtigt. Nutzerrückmeldungen werden als maßgebliche Entscheidungsgrundlage
herangezogen, wenn die Messdaten aufgrund von Änderungen des Bewegungsmusters oder der
Geschwindigkeitsvariabilität nicht für einen direkten Datenvergleich nutzbar sind.
Nachfolgend wird exemplarisch die Bewegungssituation schnelles gerades Gehen diskutiert. Für
die anderen Bewegungssituationen werden die Ergebnisse der Analyse zusammengefasst vorge-
stellt und deren relevante Messdaten und Bewertungen in Abschnitt C.9 aufgeführt.
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In Abbildung 4.7 sind die gemessenen Belastungswerte für das schnelle gerade Gehen von Pro-
band #3 für die drei untersuchten TTS-Einstellungen dargestellt. Weiterhin ist die gemessene
relative Winkeländerung ∆ϕ des Rotationsadapters während eines Gangzykluses abgebildet.
























































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt fast | soft      | neutral   | 102   | 1.48m/s |  545ms      |  399ms      |   57.7% GC
#3      | straight rt fast | middle    | neutral   |  45   | 1.59m/s |  558ms      |  397ms      |   58.4% GC
#3      | straight rt fast | hard      | neutral   |  43   | 1.59m/s |  514ms      |  381ms      |   57.4% GC
                         Presetnr.:             3XFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibi l     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






























































































































































































































Subject | Task   | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3   | straight r fast | soft   | neutral   | 102   | 1.48m/s |  545ms      |  399ms      |   57.7% GC
#3   | straight r fast | middle   | neutral   | 45   | 1.59m/s |  558ms      |  397ms      |   58.4% GC
#3   | straight r fast | hard   | neutral   | 43   | 1.59m/s |  514ms      |  381ms      |   57.4% GC
                         Presetnr.:        3XFA
                           Subject:        #2   #3
                Side of amputation:        right   right
                Kind of amputation:    transtibial   transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto B ck 4R40
Body weight including device in kg:        55.6    62.50
               Device weight in kg:        2.65   2.79




























































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt fast | soft      | neutral   | 102   | 1.48m/s |  545ms      |  399ms      |   57.7% GC
#3      | straight rt fast | middle    | neutral   |  45   | 1.59m/s |  558ms      |  397ms      |   58.4% GC
#3      | straight rt fast | hard      | neutral   |  43   | 1.59m/s |  514ms      |  381ms      |   57.4% GC
                         Presetnr.:             3XFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt fast | soft      | neutral   | 102   | 1.48m/s |  545ms      |  399ms      |   57.7% GC
#3      | straight rt fast | middle    | neutral   |  45   | 1.59m/s |  558ms      |  397ms      |   58.4% GC
#3      | straight rt fast | hard      | neutral   |  43   | 1.59m/s |  514ms      |  381ms      |   57.4% GC
                         Presetnr.:             3XFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Kurvenfarbe


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral   |  16   | .75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms     |  438ms      |   61.5% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/ | 655ms     | 412ms      |   61.4% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | neutral  |  8   | 1.16m/ | 685ms     | 412ms      |   62.5% GC
#2      | cir ling 50cm cw | hard      | internal  |  7   | 0.71m/ | 730ms     | 435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 5 cm cw | hard      | external  |  16   | 0. 5m/ | 738ms     | 424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral  |  16   | 0. 5m/ | 712ms     | 417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
       Kind of amputation:    transtibial    transtibial
             Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R4
Body weight including d vice in kg:       55.65          62.50
             Device weight in kg:      2.65           2.79

























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2 | cir li g 1m cw | hard     | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2   | cir ling 1m cw | hard    | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2   | cir ling 50cm cw | hard    | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2   | circling 50cm cw | hard    | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2     | circling 5 cm cw | hard    | neutral   |  16   | 0.75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                         Subject:          #2              #3
              Side of amputation:   right       righ
             Kind of amputation: transtibial    transtibial
                 Used adap er: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weigh  including d vice n kg:       55.65          62.50
              Device weight in kg:     2.65          2.79
transversale Torsionssteiﬁgkeit weich mittel hart
transversaler Fußwinkel 0° 0° 0°
Abbildung 4.7: Belastungen während des schnellen geraden Gehens bei neutraler transversaler Fußwinkelstellung
mit verschiedenen Einstellungen der transversalen Torsionssteiﬁgkeit (Proband #3)
Bei Betrachtung der Belastungswerte ist eine Reduktion des Biegemoments Map bei einer har-
ten TTS (grün) gegenüber den beiden anderen zu erkennen. Eine Reduktion von Mpd hingegen
kan durch eine weiche TTS (blau) erreicht werden. Bei der gleichen GG von mittlerer und
harter TTS-Einstellung kann die mittlere TTS-Einstellung eine höheren Standphasenanteil be-
zogen auf den gesamt GC aufweisen, was auf eine höhere Gangsymmetrie hinweist [94]. Die
Belastungsverläufe der weiteren Messparameter weisen keine signiﬁkanten Änderungen zwischen
den TTS-Einstellungen auf. Die Nutzerrückmeldungen bezüglich der TTS-Variation zeigen eine
Bevorzugung der harten TTS-Einstellung (siehe Abschnitt C.7). Unter Berücksichtigung, dass
die Amplitudenwerte vonMpd im Gegensatz zu den anderen untersuchten Bewegungssituationen
bei dem geraden Gehen ohnehi einen niedrigen Wert besitzen, wird anhand der in Tabelle 4.2
dargestellten Bewertungsübersicht für dieses Beispiel die harte TTS-Einstellung als empfohlene
Einstellung in die Setup-Matrix übertragen.
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Tabelle 4.2: Bewertung der TTS-Einstellung beim schnellen geraden Gehen
gerades
Gehen









weich - o + o - o o
schlechte
Kontrolle
mittel o - o o o o + ok




- negativer Einﬂuss, o neutraler Einﬂuss, + positiver Einﬂuss,
In weiteren Bewertungen für das gerade Gehen wird für die mittlere GG eine mittlere
TTS-Einstellung und für eine langsame GG eine harte TTS-Einstellung ermittelt (siehe Ab-
schnitt C.9). Die Analyse der Belastungen beim geraden Gehen zeigt, dass die Variation der
TTS-Einstellung einen geringeren Einﬂuss gegenüber der GG besitzt und somit die Informa-
tion über die aktuelle GG eine hohe Relevanz für ein potenzielles System zur Variation der
TTS-Einstellung aufweist.
Analog zu dem vorgestellten Vorgehen für das schnelle gerade Gehen werden die oben genann-
ten Bewegungssituationen untersucht. Für die Bewegungssituation im Kreis gehen ipsilateral
(Prothese innen) beﬁnden sich die Daten und Bewertungen in Tabelle C.9 und für im Kreis
gehen kontralateral (Prothese außen) in Tabelle C.9. Auﬀallend bei der Analyse der Video- und
Bewegungsdaten dieser Bewegungssituationen ist eine Variation der Bewegungsstrategie des Pro-
banden bei Variation der Geschwindigkeit (hier nicht dargestellt), welche bei der individuellen
Bewertung berücksichtigt wird.
Weiterhin wird von den Probanden eine langsame Ganggeschwindigkeit als kritisch hinsicht-
lich des Stabilitätsempﬁndens angeführt. Dies spiegelt sich in einer starken Korrelation zu dem
Messwert Map wider, welcher besonders beim im Kreis gehen auﬀällig ist. Variiert Map in der
Standphase signiﬁkant in den negativen Bereich gegenüber anderen Varianten, berichtet der
Proband von einem Gefühl eines Kontrollverlustes (vgl. Abschnitt C.7). Somit kann Map als
Indikator für das Stabilitätsgefühl herangezogen werden. In Tabelle 4.3 wird der Einﬂuss der
GG auf Gangstabilität und Stumpfbelastung zusammengefasst dargestellt.
Tabelle 4.3: Gegenüberstellung des Einﬂusses der Ganggeschwindigkeit (GG) auf die Gangstabilität und die
Stumpfbelastung
Einﬂuss auf langsame GG selbstgewählte Komfort-GG schnelle GG
Gangstabilität hoch niedrig mittel
Stumpfbelastung niedrig mittel hoch
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Stumpfes sowie Identiﬁkation relevanter Messgrößen zur Gangerkennung
In Anlehnung an [73] erfolgt die Analyse und Diskussion der 180°-Drehungen mittels Betrachtung
von drei Schritten zur Berücksichtigung der Bewegungssituationseinleitung und -vollendung. Die
in Tabelle C.9 aufgeführten Messdaten und Bewertung zeigen als ersten und letzten Schritt einen
geraden Schritt. Der mittlere Schritt ist der Schritt der Richtungsänderung.
Die resultierenden Analyseergebnisse aller in Abschnitt C.9 dargestellten Bewegungssituationen
sind zusammenfassend in Tabelle 4.4 hinsichtlich der TTS und Tabelle 4.5 hinsichtlich der GG
aufgelistet. Die Parameterempfehlungen der jeweiligen Varianten sind den individuellen Setup-
Matrizen zu entnehmen (siehe Abschnitt C.10).





 geringer Einﬂuss der TTS bei
Richtungswechsel, wenn sich die
Prothese kontralateral beﬁndet
 der Einﬂuss der TTS steigt mit
engerem Kurvenradius
(Prothese ipsilateral)
 angemessene TTS reduziert die
Belastung am Stumpf und Knie,
steigert das Komfort- und
Gangsicherheitsgefühl bei
Gangrichtungsänderungen
 sehr geringe TTS kann
unangenehme Vibrationen
durch Überschwingen nach TO
verursachen




 Senkung der TTS reduziert das
TTM
 Senkung der TTS ermöglicht
eine Steigerung der
Relativbewegung ∆ϕpd
 Geschwindigkeitseinﬂuss auf die
Belastungen ist höher als der
Einﬂuss variierter Steiﬁgkeit
 Signiﬁkante Änderungen von




höhere Belastungen als zum
kontralateralen Bein
gerades Gehen
 geringer Einﬂuss einer
TTS-Variation
gerades Gehen
 geringer Einﬂuss einer
TTS-Variation
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 sehr geringe GG beeinﬂusst alle
Messwerte erheblich
Fragestellung B: Kann eine geregelte Veränderung des transversalen Fußwinkels
(internale/ externale Rotation) eine Belastungsreduktion erreichen?
Ausgehend von einem für den Amputierten um die pd-Achse (Winkel in der Transversalebene)
optimal ausgerichteten Prothesenaufbau, im Folgenden als neutral (0°) bezeichnet, werden in
dieser Fragestellung die Messdaten und die Probandenrückmeldungen hinsichtlich einer Variation
des transversalen Fußwinkels analysiert und bewertet. Der Variationsumfang umfasst die drei
Ausrichtungen -6° (internal), 0° (neutral) und +6° Rotation (external) in der Transversalebene.
Um den Einﬂuss des TFWs nicht durch einen Einﬂuss der TTS zu überlagern, wird bei der
Versuchsdurchführung die TTS-Einstellung hart verwendet.
Eine Bewertung des TFW-Einﬂusses wird exemplarisch für im Kreis gehen vorgestellt. Die Be-
lastungen beim kontinuierlichen im Kreis gehen, mit der Prothese auf der Innenseite, ist in
Abbildung 4.8 visualisiert. Hierbei sind die Kreisradien 0,5m und 1m zur Verdeutlichung der
Auswirkung einer Radiusverkleinerung dargestellt, welches einem Richtungswechsel auf engerem
Raum entspricht. Die selbstgewählte GG unterscheidet sich erheblich zwischen den Kreisradien,
was wiederum eine getrennte Betrachtung erfordert. Dennoch ist bei dem Vergleich der Kreis-
radien ersichtlich, dass das Biegemoment Map deutliche Gruppierungen des TFWs unabhängig
vom Kreisradius abbildet. Dies deutet auf einen prägnanten TFW-Einﬂuss hin, welcher ohne
Bezug zum Radius des Richtungswechsels ist.
Die TFW-Variationen zeigen in beiden Kreisradien einen signiﬁkanten Einﬂuss auf die Belastun-
gen Map, F ap und Fml. Besonders der Messwertverlauf von Map zeigt den massiven Einﬂuss
des veränderten TFWs. Bei externalem TFW steigt dieses Biegemoment (generiert Adduktion),
wohingegen ein internaler TFW eine gegensätzliche Steigerung in den stark negativen Bereich
verursacht (generiert Abduktion). Dieses ausgeprägte negative Biegemoment beschreibt der Pro-
band als Kontrollverlust und ein Gefühl des Fallens (vgl. Abschnitt C.7). Die Zusammenfassung
der Bewertung dieser Bewegungssituation unter Variation des TFWs ist in Abbildung 4.8 auf-
geführt.
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Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral   |  16   | 0.75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task    | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  | Stance %
#2      | circling 1m cw  | hard    | inter al  | 26  | 1.01m/s |  700ms    | 438ms    | 61.5% GC
#2      | circling 1m cw  | hard    | external  | 22  | 1.12m/s |  655ms    | 412ms    | 61.4% GC
#2      | circling 1m cw  | hard    | neutral   | 18  | 1.16m/s |  685ms    | 412ms    | 62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard    | inter al  | 17  | 0.71m/s |  730ms    | 435ms    | 62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard    | external  | 16  | 0.75m/s |  738ms    | 424ms    | 63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard    | neutral   | 16  | 0.75m/s |  712ms    | 417ms    | 63% GC
   Presetnr.:   2E
   Subject:   #2              #3
   Side of amputation:   right           right
   Kind of amputation:   transtibial     transtibial
   Used a apter: Otto B ck 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:   55.6            62.50
   Device w ight in kg:   2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral   |  16   | 0.75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






























































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral   |  16   | 0.75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Kurvenfarbe


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral   |  16   | 0.75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms     |  438ms      |   61.5% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/ | 655ms     | 412ms      |   61.4% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | neutral  |  8   | 1.16m/ | 685ms     | 412ms      |   62.5% GC
#2      | cir ling 50cm cw | hard      | internal  |  7   | 0.71m/ | 730ms     | 435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0. 5m/ | 738ms     | 424ms      |   3.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral  |  16   | 0. 5m/ | 712ms     | 417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
       Kind of amputation:    transtibial    transtibial
             Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including d vice in kg:       55.65          62.50
             Device weight in kg:      2.65           2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2 | cir li g 1m cw | hard     | external  22  | 1.12m/ | 655ms  |  412ms      |   61.4% GC
#2   | cir ling 1m cw | hard   | neutral 8   | 1.16m/ | 685ms  |  412ms      |   62.5% GC
#2   | cir ling 50cm cw | hard   | internal 7   | 0.71m/ | 730ms  |  35ms      |   62.7% GC
#2   | circling 50cm cw | hard   | external 16   | 0. 5m/ | 738ms  |  424ms      |   63.5% GC
#2     | circling 50cm cw | hard   | neutral 16   | 0. 5m/ | 712ms  |  17ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
        Side of amputation:          right       right
      Kind of amputation:    transtibial    transtibial
                    Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Bo y weight including device in kg:          55.65          62.50
         Device weight in kg:           2.65           2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circli  1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms     |  438ms      |   61.5% GC
#2 | cir li g 1m cw | hard     | external  22  | 1.12m/ | 655ms  | 412ms      |   61.4% GC
#2   | cir lin 1m cw | hard   | neutral 8  | 1.16m/ | 685ms  | 412ms      |   62.5% GC
#2     | cir ling 50cm cw | hard   | internal 7 | 0.71m/ | 730ms | 35ms      |   62.7% GC
#2     | circling 50cm cw | hard   | external 16 | 0. 5m/ | 738ms | 424ms      |   63.5% GC
#2     | circling 50cm cw | hard   | neutral 16 | 0. 5m/ | 712ms | 417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
Kind of amputation:    transtibial    transtibial
  Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Bo y weight including d vice in kg:       55.65   62.50
      Device weight in kg:       2.65    2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | cir l ng 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655m   |  412ms      |   61.4% GC
#2      | cir ling 1m cw  | hard      | neutral   |  18  | 1.16m/s | 685ms |  412ms      |   62.5% GC
#2      | cir ling 50cm cw | hard      | internal |  17 | 0.71m/s |  730ms  |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external | 16   | 0.75m/s | 738ms  |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral  | 16   | 0.75m/s | 712ms  |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
 Kind of amputation: transtibial    transtibial
  Used adap er: Otto Bock 4R40 Otto Bock 4R40
Body weigh including d ice n kg:      55.65  62.50
  Device weight in kg:      2.65    2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms     |  438ms      |   61.5% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/ | 655ms  | 412ms      |   61.4% GC
#2      | cir ling 1  cw | hard     | neutral  |  8  | 1 16m/ | 685ms  | 412ms      |   62.5% GC
#2     | cir l g 50cm cw | hard     | internal  | 7  | 0.71m/ |  730ms | 435ms      |   62.7% GC
#2    | circling 50cm cw | hard     | external  | 16  | 0. 5m/ | 738ms | 424ms      |   63.5% GC
#2   | circling 50cm cw | hard      | neutral  | 16  | 0. 5m/ | 712ms | 417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
        Kind of amputation: transtibial    transtibial
        Used adap er: Otto Bock 4R40 Otto Bock 4R40
Body weigh including d vice n kg:     55.65 62.50
D vice w ight in kg:  2.65  2.79
Kreisradius 1m 1m 1m 0,5m 0,5m 0,5m
Fußwinkel -6° +6° 0° -6° +6° 0°
Abbildung 4.8: Belastungen während des Gehens im Kreis in ipsilateraler Richtungen bei selbstgewählter Gang-
geschwindigkeit und harter transversaler Torsionssteiﬁgkeit unter Variation des Fußwinkels (Proband #2)
Tabelle 4.6: Bewertung der transversalen Fußwinkelstellung beim im Kreis gehen in ipsilateraler Richtung (Pro-
these zum Kreismittelpunkt hin)
im Kreis
gehen













neutral o o o o o o n/a ok (x)
external o o o o o o n/a gutes Gefühl (x)
- negativer Einﬂuss, o neutraler Einﬂuss, + positiver Einﬂuss, n/a keine Bewertung möglich
Hinsichtlich der Fragestellung B fasst Tabelle 4.7 die wichtigsten Erkenntnisse zusammen. Die
Parameterempfehlungen für die jeweiligen Varianten in den individuellen Setup-Matrizen sind
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in Abschnitt C.10 aufgeführt. Ein weiteres Ergebnis dieser Untersuchung ist, dass ein subopti-
maler TFW einen stärkeren Einﬂuss auf die Belastungen (besonders auf Map) gegenüber einer
TTS-Variation besitzt. Im Verlauf der Untersuchung verfestigte sich die Hypothese, dass eine an-
gemessene TTS die negativen Auswirkungen von einem ungünstig ausgerichteten Fuß zu einem
Teil kompensieren kann. Diese Vermutung sollte in weiteren Untersuchungen geklärt werden.





 internaler oder externaler TFW
reduziert Gangkomfort und
-stabilität bei geradem Gehen
 angemessener TFW ist
potentiell vorteilhaft bei
Gangrichtungsänderungen,
jedoch nur in dem Drehschritt
 zum Kurvenäußeren gerichteter
TWF verursacht bei im Kreis
gehen erhöhte Belastungsdauer
von F ap und erhöhte
Belastungsmaxima bei Fml,
Map, Mpd
 zum Kurveninneren gerichteter
Fußwinkel reduziert bei im
Kreis gehen und 90°- Drehungen
die Belastung Map, erhöht
jedoch Mpd in geringem Maße
Fragestellung C: Welche Messwerte bieten Potenzial als Indikatoren für eine
Gangphasen- und Gangrichtungsdetektion?
Ziel der Fragestellung C ist es zu klären, welche Messparameter der Bewegungserfassung grund-
sätzlich in der Lage sind, relevante Ganginformationen zur Detektion der Gangphase und -
richtung zu liefern und somit eine Belastungssensorik zu ersetzen. Die Bewertung der Messpa-
rameter erfolgt auf Basis der kinematischen Messwerte, wie in Abschnitt 4.2.3 vorgestellt.
Ein geeigneter Messkanal für eine Gangdetektion zeichnet sich durch seinen charakteristischen
Verlauf der Messwerte mit einer hohen Robustheit gegen Randbedingungsänderungen (zum Bei-
spiel die Variation von TTS und TFW) aus. Weiterhin müssen für die Identiﬁkation mittels
eines Algorithmus notwendige Eigenschaften, wie beispielsweise Nulldurchgang, Minimal- oder
Maximalwerte der Amplitude, eindeutig identiﬁzierbar sein. Für eine Detektion der Gangphasen
müssen die charakteristischen Anfangs- und Endzeitpunkte der Gangphasen in den Gangzyklen
(vgl. Abschnitt 2.2.1) so ausgeprägt sein, dass diese automatisiert erfasst werden können.
In dem exemplarisch dargestellten Variantenvergleich (siehe Abbildung 4.9) sind die Kinema-
tikdaten über den Gangzyklus dargestellt. Darin enthalten sind Variationen der TTS und der
Bewegungssituation. Die Variationen des TFWs und der Ganggeschwindigkeit wurden im Rah-
men der Datenanalyse ausgewertet, werden hier jedoch nicht explizit vorgestellt.
584 Untersuchung des Einﬂusses der transversalen Torsionssteiﬁgkeit und des Fußwinkels auf die Belastung des
Stumpfes sowie Identiﬁkation relevanter Messgrößen zur Gangerkennung
Bei Analyse der qualitativen Kurvenverläufe der gemessenen Varianten hinsichtlich eines gleich-
bleibenden Verlaufs über alle Varianten ist ersichtlich, dass die Messwerte von apd, ψml, ωml ein
robustes Verhalten zeigen. Folglich sind diese Messkanäle für eine Gangphasendetektion grund-
sätzlich gut geeignet. Weiterhin sind die charakteristischen Zeitpunkte der Gangphasenunter-
scheidung, des Fersenauftrittes (0% GC) und der Zehenablösung (circa 60% GC) hinsichtlich
einer erfassbaren Ausprägung zu untersuchen. Als Referenz werden die Werte von Fpd darge-
stellt, da diese Kraft in Beinlängsachse die Gangphasen durch die Bodenreaktionskräfte auf das
Körpergewicht eindeutig deﬁniert.
Während ψml keine signiﬁkanten Verlaufsausprägungen in den charakteristischen Zeitpunkten
besitzt, zeigt die Winkelgeschwindigkeit in Sagittalebene ωml einen Nulldurchgang bei 0% GC
und ein Amplitudenmaximum bei circa 65% GC. Die Beschleunigung apd zeigt ebenfalls cha-
rakteristische Amplitudenmaxima im Bereich der Gangphasenübergänge.
Daraus wird gefolgert, dass sowohl die Beschleunigung in pd-Richtung apd als auch die Winkel-
geschwindigkeit um die ml-Achse ωml als Indikatoren zur Gangphasenerkennung dienen können.
In diesem Beispiel wurde keine Variation der Ganggeschwindigkeit betrachtet. Die durchgeführ-
te detaillierte Datenanalyse zeigt jedoch, dass der Zeitpunkt des ωml -Amplitudenmaximums
geschwindigkeitsabhängig ist. Grund ist die Verkürzung der Standphase bei zunehmender Gang-
geschwindigkeit. Dieser Aspekt wird bei der Vorstellung des Algorithmus zur Gangphasenerken-
nung in Abschnitt 6.1 detailliert vorgestellt und im weiteren Verlauf berücksichtigt.
Analog zu der Betrachtung der Gangphasendetektion werden die Daten auf einen charakteris-
tischen Verlauf und erfassbare Eigenschaften bezüglich der Gangrichtungsdetektion untersucht.
Zur Verdeutlichung wird hier ebenfalls Abbildung 4.9 herangezogen. In Bezug auf die Unterschei-
dung nach der Gangrichtung zeigen die Messwerte des Winkels ψpd sowie die Winkelgeschwin-
digkeit ωap gute Eignung als Indikatoren. Zur Diﬀerenzierung der Bewegungsrichtung bietet die
Schwungphase (circa 60% bis 100% GC) signiﬁkante Ausprägungen der Messwertverläufe. Hier-
bei ist deutlich zu erkennen, dass die Amplitudenhöhe mit der Bewegungsrichtung korreliert und
somit für eine Erfassung der Gangrichtung nutzbar ist. Diese Erkenntnisse werden in Kapitel 6
bei der Entwicklung eines Algorithmus zur Gangerkennung verwendet.
Daraus wird gefolgert, dass sowohl die Beschleunigung in pd-Richtung apd als auch die Winkel-
geschwindigkeit um die ml-Achse ωml als Indikatoren zur Gangphasenerkennung dienen können.
In diesem Beispiel wurde keine Variation der Ganggeschwindigkeit betrachtet. Die durchgeführ-
te detaillierte Datenanalyse zeigt jedoch, dass der Zeitpunkt des ωml -Amplitudenmaximums
geschwindigkeitsabhängig ist. Grund ist die Verkürzung der Standphase bei zunehmender Gang-
geschwindigkeit. Dieser Aspekt wird bei der Vorstellung des Algorithmus zur Gangphasenerken-
nung in Abschnitt 6.1 detailliert vorgestellt und im weiteren Verlauf berücksichtigt.
Analog zu der Betrachtung der Gangphasendetektion werden die Daten auf einen charakteris-
tischen Verlauf und erfassbare Eigenschaften bezüglich der Gangrichtungsdetektion untersucht.
Zur Verdeutlichung wird hier ebenfalls Abbildung 4.9 herangezogen. In Bezug auf die Unterschei-
dung nach der Gangrichtung zeigen die Messwerte des Winkels ψpd sowie die Winkelgeschwin-
digkeit ωap gute Eignung als Indikatoren. Zur Diﬀerenzierung der Bewegungsrichtung bietet die
Schwungphase (circa 60% bis 100% GC) signiﬁkante Ausprägungen der Messwertverläufe. Hier-
bei ist deutlich zu erkennen, dass die Amplitudenhöhe mit der Bewegungsrichtung korreliert und
somit für eine Erfassung der Gangrichtung nutzbar ist. Diese Erkenntnisse werden in Kapitel 6
bei der Entwicklung eines Algorithmus zur Gangerkennung verwendet.
4.4 Datenanalyse und Diskussion 59





















































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt       | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt       | middle    | neutral   |  68   | 1.18m/s |  654ms      |  444ms      |   59.5% GC
#3      | circling 1m cw    | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  462ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw    | middle    | neutral   |  32   | 1.02m/s |  744ms      |  463ms      |   61.6% GC
#3      | circling 1m cw    | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms      |  454ms      |   59.8% GC
#3      | circling 1m ccw   | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw   | middle    | neutral   |  31   | 0.97m/s |  742ms      |  488ms      |   60.3% GC
#3      | circling 1m ccw   | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
#3      | circling 50cm cw  | middle    | neutral   |  26   | 0.61m/s |  795ms      |  470ms      |   62.9% GC
#3      | circling 50cm ccw | middle    | neutral   |  27   | 0.59m/s |  770ms      |  482ms      |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt       | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt       | middle    | neutral   |  68   | 1.18m/s |  654ms      |  444ms      |   59.5% GC
#3      | circling 1m cw    | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  462ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw    | middle    | neutral   |  32   | 1.02m/s |  744ms      |  463ms      |   61.6% GC
#3      | circling 1m cw    | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms      |  454ms      |   59.8% GC
#3      | circling 1m ccw   | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw   | middle    | neutral   |  31   | 0.97m/s |  742ms      |  488ms      |   60.3% GC
#3      | circling 1m ccw   | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
#3      | circling 50cm cw  | middle    | neutral   |  26   | 0.61m/s |  795ms      |  47 ms      |   62.9% GC
#3      | circling 50cm ccw | middle    | neutral   |  27   | 0.59m/s |  770ms      |  482ms      |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

















































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt       | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt       | middle    | neutral   |  68   | 1.18m/s |  654ms      |  444ms      |   59.5% GC
#3      | circling 1m cw    | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  462ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw    | middle    | neutral   | 32 | 1.02m/s | 744ms     |  463ms     |   61.6% GC
#3      | circling 1m cw    | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms     |  454ms |   9.8% GC
#3      | circling 1m ccw   | soft      | neutral   | 34 | 0.94m/s |  727ms     |  481ms |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw   | middle    | neutral   |  31   | 0.97m/s |  742ms      |  488ms      |   60.3% GC
#3      | circling 1m ccw   | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
#3      | circling 50cm cw  | middle    | neutral   |  26   | 0.61m/s |  795ms      |  470ms      |   62.9% GC
#3      | circling 50cm ccw | middle    | neutral   |  27   | 0.59m/s |  770ms      |  482ms      |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50




















































































































































































































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw   | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | internal  |  17   | 0.71m/s |  730ms      |  435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external  |  16   | 0.75m/s |  738ms      |  424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral   |  16   | 0.75m/s |  712ms      |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           6 .50
               Device weight in kg:           2.65            2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2  | circling 1m cw   | hard      | internal |  26 1.01m/s |  700ms     | 438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | external |  22  1.12 /s | 655ms    | 412ms     |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | neutral  |  18  1.16 /s | 685ms    | 412ms     |   62.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard     | internal |  17  0.71 /s | 730ms    | 435ms     |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | external |  6  0.75 /s | 738ms    | 424ms     |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard      | neutral  |  16  0.75 /s | 712ms    | 417ms     |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:           #2              #3
Side of amputation:   right        right
        Kind of amputation:    ranstibial     ranstibial
              Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:        55.65          62.50
             Device weight in kg:     2.65            2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw   | hard      | inter al  |  26 1.01m/s |  700ms     | 438ms      |   61.5% GC
#2 circling 1m cw   | hard      | external  |  22  1.12 /s | 655ms    | 412ms     |   61.4% GC
#2   ci cling 1m cw   | hard     | neutral   |  18    1.16 /s |  685m     | 412ms     |   62.5% GC
#2   ci cling 50cm cw | hard     | internal  |  17    0.71 /s |  730ms    | 435ms     |   62.7% GC
#2   ci cling 50cm cw | hard     | external  |  16    0.75 /s |  738ms    | 424ms     |   63.5% GC
#2    ci cling 50cm cw | hard     | neutral   |  16    0.75 /s |  712ms    | 417ms     |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
      Side of amputation:   right       right
            Kind of amputation: transtibial    transtibial
         Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight ncluding d vice in kg:       55.65          62.50
             Device weight in kg:     2.65          2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms     |  438ms      |   61.5% GC
#2 | cir li g 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/ | 655ms   | 412ms      |   61.4% GC
#2   | cir ng 1m cw | hard     | neutral   |  8   | 1.16m/ | 685ms   | 412ms      |   62.5% GC
#2  | cir ling 50cm cw | hard      | internal | 7  | 0.71m/ | 730ms   | 435ms      |   62.7% GC
#2  | circling 50cm cw | hard      | external | 16  | 0. 5m/ | 738ms   | 424ms      |   63.5% GC
#2   | circling 50cm cw | hard      | neutral | 16  | 0. 5m/ | 712ms   | 417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       righ
         Kind of amputation: transtibial    transtibial
             Used adap er: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weigh  including d vice n kg:       55.65           62.50
          Device weight in kg:     2.65          2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms  |  412ms      |   61.4% GC
#2      | cir lin  1m cw | hard      | neutral   |  18  | 1.16m/s | 685ms |  412ms      |   62.5% GC
#2   | cir ling 50cm cw | hard     | i t rnal | 17 | 0.71m/s | 730ms  |  435ms      |   62.7% GC
#2   | circling 50cm cw | hard     | external | 16 | 0.75m/s | 738ms  |  424ms      |   63.5% GC
#2   | circling 50cm cw | hard     | neutral  | 16 | 0.75m/s | 712ms  |  417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
Kind of amputation: transtibial    transtibial
    Used adap er: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weigh includin  d vice n kg:     55.65           62.50
         Dev ce weight in kg:     2.65           2.79


























































































































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2   | circling 1m cw   | hard      | internal  |  26 | 1.01m/s |  700ms     |  438ms      |   61.5% GC
#2      | cir ling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/ | 655ms  | 412ms      |   61.4% GC
#2      | cir ling 1  cw | hard     | neutral  |  8  | 1 16m/ | 685ms  | 412ms      |   62.5% GC
#2    | cir l g 50cm cw | hard     | internal  | 7  | 0.71m/ | 730ms | 435ms      |   62.7% GC
#2      | circling 50cm cw | hard  | external 16 | 0. 5m/ | 738ms | 424ms      |   63.5% GC
#2      | circling 50cm cw | hard  | neutral 1 | 0. 5m/ | 712ms | 417ms      |   63% GC
                         Presetnr.:             2E
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
        Kind of amputation: transtibial    transtibial
                     Used adap er: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weigh  including d vice n kg:      55.65  62.50
           Device weight in kg:  2.65    2.79

























































































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt       | soft      | neutral   61  | 1.16m/s |  655ms     |  446ms    |   59.5% GC
#3     | stra ght rt   | middle    | neutral 68  | 1.18m/s |  654ms  | 444ms    |   59.5% GC
#3     | circling 1m cw | soft     | neutral 30  | 1.02m/s | 706ms  | 462ms    |   60.5% GC
#3   | circl g 1m cw | middle    | neutral 32  | 1.02m/s | 744ms  | 463ms    |   61.6% GC
#3   | c r ling 1m cw | hard   | neutral 22 | 1.16m/s | 675ms  | 454ms    |   59.8% GC
#3 | cir ling 1m ccw | soft     | neutral 34 | 0.94m/s | 727ms  | 481ms    |   60.2% GC
#3 | cir l g m ccw  | middle | neutral 31 | 0.9 m/s | 742ms  | 488ms    |   60.3% GC
#3 | circling m ccw  | hard  | neutral | 28 | 1.08m/s | 663ms  |  469ms      |   58.5% GC
#3 | circling 50cm cw  | middle | neutral |  26 | 0.61m/s | 795ms      |  470ms      |   62.9% GC
#3  | circling 5 cm ccw | middle | neutral |  27 | 0.59m/s |  770ms      |  482ms      |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
            Subject:           #2              #3
  Side of amputation:   right           right
          Kind of amputation: ranstibial     transtibial
          Used adapter: Otto Bock 4R4   Otto Bock 4R40
B dy weight includ ng device in kg:     55.65  62.50
            Device weigh i kg: 2.65    2.79

























































































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3   | straight rt       | soft      | neutral  |  61 | 1.16m/s |  655ms     |  446ms      |   59.5% GC
#3     | s ra ght rt   | middle    | neutral | 68  | 1.18m/ | 654ms   | 444ms      |   59.5% GC
#3     | circling 1 cw   | soft     | neutral  | 30   | 1.02m/ | 706ms  | 462ms      |   60.5% GC
#3   | cir l g 1m cw | middle    | neutral | 3    | 1.02m/ | 744ms | 463ms      |   61.6% GC
#3   | cir ling 1m cw | hard   | neutral | 2 | 1.16m/ | 675ms | 454ms      |   59.8% GC
#3   | cir ling 1m ccw | soft    | neutral | 34 | 0.94m/ | 727ms | 481ms      |   60.2% GC
#3  | cir l g 1m ccw | middle | eutral | 31 | 0.97m/ | 742ms | 488ms      |   60.3% GC
#3  | cir ling 1m ccw | hard  | neutral | 28 | 1.08m/ | 663ms | 469ms      |   58.5% GC
#3  | cir ling 50c  cw | middle  | neutral | 26 | 0. 1m/ | 795ms    | 470ms      |   62.9% GC
#3  | circling 50c  ccw | middle  | neutral | 27 | 0.5 m/ | 770ms     | 482ms      |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
          Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       right
       Kind of amputation: transtibial    transtibial
      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
B dy weight includ ng d vice in kg:    55.65  62.50
  Device weigh i kg: 2.65 2.79

























































































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3   | straight rt       | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3 | s ra ght rt    | middle    | neutral   |  68   | 1.18m/s |  654ms   |  444ms     |   59.5% GC
#3 | circling 1  cw  | soft      | neutral  |  30  | 1 02m/s |  706ms   |  462ms     |   60.5% GC
#3 | cir l g 1m cw | middle    | neutral  | 32  | 1.02m/s |  744ms   |  463ms     |   61.6% GC
#3  | cir ling 1m cw | hard   neutral |  22 | .16m/s |  675ms   |  454ms     |   59.8% GC
#3   | cir ling 1m ccw | soft neutral |  34 | 0.94m/s |  727ms   |  481ms     |   60.2% GC
#3 | cir l g m ccw | middle     neutral |  31 | 0.97m/s |  742ms   |  488ms     |   60.3% GC
#3  | cir ling m ccw | hard     neutral |  28 | 1.08m/s |  663ms   |  469ms     |   58.5% GC
#3  | cir ling 50c  cw | middle     neutral |  26 | 0.61m/s |  795ms   |  470ms     |   62.9% GC
#3  | circling 50c  ccw | middle     neutral |  27 | 0.59m/s |  770ms   |  482ms     |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
            Subject:          #2              #3
Side of amputation:   right       righ
Kind of amputation: transtibial    transtibial
Used adap er: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weigh includ ng d vice n kg:     55.65 62.50
  Device weight in kg:    2.65    2.79

























































































































































































































































Subject | Task              | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3   | straight rt       | soft      | neutral  |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3 | s ra ght rt   | middle    | neutral  68  | 1.18m/s | 654ms  |  444ms      |   59.5% GC
#3 | circling 1 cw  | soft   | neutral 30  | 1.02m/s | 706ms  |  462ms      |   60.5% GC
#3 | cir ling 1m cw | middle   | neutral  32 | 1.02m/s | 744ms |  463ms      |   61.6% GC
#3  | cir ling 1m cw  | hard  neutral   22  | 1.16m/s | 67 ms |  454ms      |   59.8% GC
#3  | cir ling 1m ccw | soft eutral    3  | 0.94m/s | 727ms |  481ms      |   60.2% GC
#3  cir ling 1m ccw | middle neutral    31  | 0.97m/s | 742ms |  488ms      |   60.3% GC
#3 cir ling 1m ccw | hard neutral    28  | 1.08m/s | 663ms |  469ms      |   58.5% GC
#3  cir ling 50c  cw | middle neutral    26  | 0.61m/s | 795ms |  470ms      |   62.9% GC
#3 circling 50c  ccw | middle neutral    27  | 0.59m/s | 770ms |  482ms      |   61.5% GC
                         Presetnr.:             3J
                          Subject:          #2              #3
         Side of amputation:   right       righ
Kind of amputation: transtibial    transtibial
        Used adap er: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weigh includin d vice n kg:    55.65   62.50



























Kreisradius - - 1m 1m 1m 1m 1m 1m 0,5m 0,5m








TFW 0° 0° 0° 0° 0° 0° 0° ° 0° 0°
Abbildung 4.9: Exemplarischer Vergleich von untersuchten Varianten des Probanden #3 bei geradem Gehen und
im Kreis gehen in ipsilateraler (cw) und kontralateraler (ccw) Richtung
4.5 Ergebnisse
Ziel dieser Studie war die Untersuchung der Auswirkungen bei Variation der transversalen Tor-
sionssteiﬁgkeit (TTS) und des transversalen Fußwinkels (TFW) auf die Belastungen in der
Beinprothese, welche auf den Stumpf übertragen werden, sowie auf das Komfortempﬁnden
des Nutzers. Hierzu wurden Experimente mit verschiedenen Varianten der Einﬂussparameter
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in ausgewählten Bewegungssituationen und Geschwindigkeiten mit zwei unterschenkelamputier-
ten Probanden durchgeführt. Die Belastungen und Bewegungen in der Beinprothese wurden bei
den Experimenten lokal in sechs Achsen erfasst und die Rückmeldungen der Probanden erhoben.
In der Analyse wurden diese Belastungsmesswerte und Nutzerrückmeldungen untersucht und
Korrelationen herausgearbeitet. Dies ist zum Beispiel ein Gefühl des Kontrollverlustes und Fal-
lens bei negativem Biegemoment (Map), welches durch eine internale Fußwinkelstellung beim im
Kreis gehen hervorgerufen wird. Eine weitere wichtige Erkenntnis für eine Entwicklung eines Ad-
apters mit variabler TTS ist der Einﬂuss von einer geringen TTS, welche neben einem Gefühl des
Stabilitätsverlustes auch unangenehme Vibrationen durch Überschwingen des Prothesenfußes in
der Schwungphase bewirken kann.
Die Bewertung jeder TTS- und TFW-Einstellung auf Basis der gekoppelten objektiven und sub-
jektive Daten für die untersuchten Bewegungssituationen und Ganggeschwindigkeiten zeigt zum
Beispiel den starken Einﬂuss der Ganggeschwindigkeit auf die Belastungen, welcher signiﬁkant
höher als der TTS- oder TFW-Einluss ist. Aus diesen Erkenntnissen wurden Parameteremp-
fehlungen für TTS und TFW in Abhängigkeit der Gangsituation- und Ganggeschwindigkeit
abgeleitet, welche in individuellen Setup-Matrizen für die Probanden aufgelistet sind (siehe Ab-
schnitt C.10). Durch Kombination der individuellen Setup-Matrizen wird eine globale Basis-
Setup-Matrix (BSM) erstellt. Diese Matrix, aufgeführt in Tabelle 4.8, erlaubt die Auswahl einer
geeigneten Parametervariante (TTS und TFW) und stellt das Kernziel dieser Untersuchung dar.
Eine aktive Prothesenkomponente zur Variation der Parameter, welche in Kapitel 7 vorgestellt
wird, kann durch Einstellen dieser Sollgrößen eine Belastungsreduktion am Stumpf und folglich
eine Komfortsteigerung für den Nutzer bewirken.
Die hier vorgestellte Basis-Setup-Matrix basiert auf Randbedingungen, wie zum Beispiel dem
Prothesenaufbau und physiologische Gegebenheiten, sowie auf den Präferenzen der beiden un-
terschenkelamputierten Probanden. Matrixeinträge, welche mit * gekennzeichnet sind, sind vor-
läuﬁge Annahmen, die auf Trends basieren. Aufgrund dieser Annahmen und der geringen Pro-
bandenanzahl ist die BSM in weiteren Probandenstudien mit höherer Probandenanzahl und
Probanden mit verschiedenen Amputationsniveaus zu validieren. Nach Rose et al. [161] besit-
zen Unterschenkelamputierte (TTA) aufgrund des größeren skelettalen Segmentes eine höhere
Prothesenkontrolle im Gegensatz zu Oberschenkelamputierte (TFA). Folglich können TTA eine
geringere Grundstabilität besser ausgleichen und damit die Vorteile der geringeren TTS zur Be-
lastungsreduktion nutzen. Im Umkehrschluss ist davon auszugehen, dass TFA eine höhere TTS
als die hier dargestellten TTS-Einstellungen der TTA benötigen.
Die Matrix kann an individuelle Vorlieben des Nutzers sowie veränderte Randbedingungen an-
gepasst werden. Beispielsweise sind eine Erhöhung der TTS für ältere Amputierte mit erhöhtem
Sicherheitsbedarf oder eine Reduktion der TTS für aktivere Nutzer zu nennen. Stauf et al. [190]
führen das treppab Gehen als Bewegungssituation mit positivem Einﬂuss eines RA an. Folglich
sollte eine Ausweitung der Setup-Matrix auf diese und weitere Bewegungen erfolgen.
Die Untersuchung der Fragestellung C beinhaltet die Analyse der kinematischen Messdaten
hinsichtlich der Nutzbarkeit für eine Gangsituationsdetektion durch charakteristische Merkmale
der Gangphase und -richtung. Hier zeigt sich eine gute Eignung der Beschleunigung apd und
der Winkelgeschwindigkeit ωml für die Gangphasenerkennung sowie des Winkels ψpd und der
Winkelgeschwindigkeit ωap für die Gangrichtungsdiﬀerenzierung.
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Tabelle 4.8: Basis-Setup-Matrix zur Auswahl der geeigneten Parametervariante in Abhängigkeit von Bewegungs-
situation und Ganggeschwindigkeit. Einträge mit * sind freie Annahmen.



















schnell mittel neutral oder zum
Kurvenäußeren
mittel weich neutral oder zum
Kurvenäußeren






schnell mittel* neutral oder zum
Kurveninneren
mittel weich* neutral oder zum
Kurveninneren


















mittel mittel* neutral oder zum
Kurveninneren
langsam mittel* neutral*
sonstige beliebig beliebig mittel* neutral*
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5 Identiﬁzierung der Entwicklungsschwerpunkte für einen
Rotationsadapter mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und
Fußwinkelstellung
Für die Entwicklung eines Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit (AvTS) erfolgt eine
Priorisierung der Entwicklungsziele durch die Human-machine-centered Design-Methode. Die
Methodik fokussiert eine nutzerzentrierte Entwicklung durch einen ganzheitlichen Systement-
wurf mittels Identiﬁkation, Kombination und Bewertung der Korrelation von technischen und
nutzergerichteten Faktoren (Human Factors) [19], wie in Abbildung 5.1 dargestellt.
Basis der Methode ist die Deﬁnition der zu priorisierenden Faktoren. Es werden zwei Faktorenar-
ten unterschieden. Technische Faktoren, zum einen, zum Beispiel aus biomechanischen Messda-
tenanalysen oder Prüfstandsversuchen. Hierbei können sich unter anderem technische Anforde-
rungen wie benötigte Leistung und Energie, Bauvolumen, Gewicht oder notwendige Funktionen
wiederﬁnden. Human Factors, zum anderen, werden beispielsweise aus Umfragen, Fragebogen-
studien oder Literaturrecherchen gewonnen. Sie stellen zum Beispiel die Nutzerforderung nach
bestimmten Funktionen oder Zufriedenheit bei Gebrauch dar.
re-calibration [24]. First experiments on transferring the rubber hand illusion to
the lower limbs in terms of a rubber foot illusion during static situations show
significant changes in survey data while results differ regarding the proprioceptive
drift [112, 37]. To extend such investigations to postural motions, the robotic leg of
the Int2Bot imitates postural motions of the subject, as postural motor functioning
is correlated with appearance as an indicator of subjective body schema integra-
tion [36] (% = 0.59, N1). Therefore, movements of the participant standing close
to the robot are tracked contactlessly and sed for trajectory generation [40, 190].
Influences to be investigated are synchronous and asynchronous robot motion or
the impact of distance between participant and robot motivated by [136] or [139],
respectively. Further, an instrumented and actuated orthosis attached to the hu-
man subject extends tactile and kinesthetic feedback to examine the impacts of
interfaces on multis nsory integr tion of artificial limbs. If such feedback and i -
terfaces can manipulate the body schema, those could be translated in engineering
design requirements. Thus, the Int2Bot might support issues corresponding to the
important technical factor Gait planning / state recognition, as this comprises the
human-machine interface of the prosthesis.
3.2.5 Human-machine-centered design framework
Bas d n the obtain d results, the proposed human-machine-centered design frame-
work is completed as shown n Figure 3.11. The integration of a human-machine-


































Figure 3.11: Complete framework of the human-machine-centered design approach.
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Abbildung 5.1: Grundlegendes Konzept des Mensch-Maschine-zentrierten Ansatzes [19]
Die Kombination der beiden Faktoren und die Gewichtung der Einzelfaktoren erfolgen durch
eine Expertenbefragung mittels QFD- Methode (Quality Function Deployment). Hierbei erfolgt
kein Paarvergleich, welcher in der klassischen technischen Produktentwicklung üblich ist [54].
Vielmehr werden die einzelnen Faktoren beider Faktoren-Klassen hinsichtlich des gesamtheitli-
chen Systementwurfs in einem Transfer vereint. Dies geschieht durch das Ausfüllen des House of
Quality (HoQ), welches in Abbildung 5.2 schematisch abgebildet ist.
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Das HoQ besteht aus den Nutzeranforderungen (1), hier den Human Factors und deren relativer
Gewichtung (2). Die technischen Faktoren beﬁnden sich in (3), den sogenannten Entwicklungs-
parametern. Die Korrelationen zwischen (2) und (3) gibt das so genannte Dach (4) wieder.
Zentral steht die Bewertungsmatrix (5), deren Elemente durch die Expertengruppe bestimmt
werden. Ein Vergleich zu bestehenden technischen Systemen kann in (6) erfolgen. Das Ergebnis
der QFD-Methode, der gewichteten Bewertung jeder Spalte (technischer Faktor), steht in (7) des
HoQ und zeigt die Priorität des Entwicklungsparameters. Das Ausfüllen des House of Qualitys
erfolgt mittels Eintragung der Gewichtung des einzelnen Faktors. Das verwendete progressives
Punkteschema von 9 (stark), 3 (mittel), 1 (schwach) und 0 (neutral), hebt Produktmerkmale






















































Figure 3.5: Principle template of quality function deployment based on [109].
regard to enabling and predisposing factors is deduced. This focus is considered as
a prioritization of technical aspects in systems engineering.
The process of QFD is represented by the template or house of quality given
in Figure 3.5. In the first step, the functional requirements [109] or customer
demands [63] to be compared to the design parameters are listed. The relative
importance of the customer requirements or demands is rated in the second step.
Third, the engineering perspective is integrated to the template in terms of the
design parameters. The roof of the house of quality can be used to identify interre-
lations of the design parameters in the fourth step. Fifth, the interrelations of user
requirements and design parameters are assessed in the assessment matrix. This
represents the main component of QFD and is generated by consensus of the design
team using a specific scaling to assess interrelations. The sixth step can be used
for benchmarking purposes by comparison to competing products on the market or
previous versions of the existing one. In the final seventh step, the QFD-matrix is
evaluated according to [109, 63] giving the following insights:
• The column totals (referred to as QFD-values) show the importance of the
design parameters considering the user perspective. They further indicate
the difficulty of improving those.
• The interrelations in the assessment matrix can be used to explore the con-
junctions of specific pairs of functional requirements and design parameters.
Based on this assessment of engineering parameters and effort, the human-
machine-centered development focus for the subsequent (system) design process
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Abbildung 5.2: Prinzipieller Aufbau eines House of Quality, aus [19] modiﬁziert nach [102]
Aufgrund vergleichbarer Eigenschaften des hier vorliegenden technischen Systems (vgl. Ab-
schnitt 7.1) zu einer aktive Beinp oth komponente, welche in [19] unt rsucht wurde, kö nen
ähnl ch technischen Faktoren und id ntisc H man F ctors gewählt werden. Die Einzelfakto-
ren beider Gruppen und deren inkludierte Eigenschaften werd n in Tabell 5.2 und Tabelle 5.3
aufgeführt.
Eine Expertengruppe für Bein roth tik, bestehend aus zwei Maschinenbauingenieuren und zwei
Sportwissensch ftl rn, bewerteten bei Durchführung der QFD-M thode die Kopplung der tech-
nischen Faktoren zu den Human Factors. Aus dieser B wertung resultieren, wie i Tabelle 5.1
aufgeführt, die priorisierten Entwicklungsschwerpunkte Antriebskonzept (AKT) sowie Ganger-
kennung und Parameterwahl (GUP).
Hierb i ist anzumerken, dass bei Durchführung der QFD der Faktor AKT den Aspekt Geräu-
schemission beinhaltet, welcher besonders stark durch die Expertengruppe in die Bewertung
einﬂoss. Bei Nichtbeachtung der Geräuschemission in der Bewertung (durch zum Beispiel zwei
gleich laute Aktorkonzepte) würde AKT-SAT und AKT-OUT durch die Expertengruppe jeweils
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nur mit 1 bewertet werden. Folglich würde der Faktor Antrieb lediglich den 4. Rang belegen und








SAT 0,143 3 9 1 9 1 3 3 3 3
FoS 0,143 3 1 0 9 1 1 1 3 3
BSI 0,143 3 3 1 9 1 3 3 1 3
SUP 0,143 9 3 1 3 1 3 0 1 3
SOC 0,143 3 3 1 3 1 9 1 0 3
MOB 0,143 3 9 0 3 0 3 1 1 3
OUT 0,143 1 9 0 0 0 1 3 1 1
QFD-Wert 3,57 5,29 0,57 5,14 0,71 3,29 1,71 1,43 2,71
Rang 3 1 9 2 8 4 6 7 5
Tabelle 5.1: Ergebnisse der durchgeführten QFD-Methode
Aufgrund des Rangs werden im Rahmen dieser Arbeit die Entwicklungsschwerpunkte des AvTS
auf die Gangerkennung und Parameterwahl zur Identiﬁzierung der Gangsituation und Auswahl
der notwendigen TTS und TFW-Einstellungen aus der Basis-Setup-Matrix (siehe Kapitel 6)
sowie das Antriebskonzept des AvTS (siehe Abschnitt 7.2) gelegt.
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Dieser Faktor beinhaltet alle mechanischen Komponenten zur
Funktionserfüllung und Integration in die Prothesenstruktur mittels
Standardelementen. Diese umfassen eine angemessene
Torsionssteiﬁgkeit, Rotationsraum, Spielfreiheit, Anpassung der
passiven Grundsteiﬁgkeit sowie den erlaubten Bewegungsbereich.
Antriebskonzept
(AKT)
Das Antriebskonzept enthält alle erforderlichen Eigenschaften um eine
ausreichende Stellleistung und -dynamik, sowie Haltemoment für die





Diese Kategorie enthält die Messgrößenerfassung (Position,
Winkelgeschwindigkeit, Kraft, Drehmoment). Weiterhin inkludiert ist






Die Gangerkennung und Parameterwahl verarbeitet die erfassten
Messdaten mittels eines Algorithmus zur Erkennung der Gangphasen
und der Gangrichtung. Im Weiteren wird entsprechend dieser
Informationen die Solltrajektorien (Steiﬁgkeitsverhalten,




In der Antriebsregelung ﬁndet die Regelung in Stand- und
Schwungphase aufgrund der vorgegebenen Sollvorgabe statt. Neben




Das Gesamtgewicht des Systems sollte möglichst gering sein, da ein
jegliches Mehrgewicht der Beinprothese einen höheren metabolischen
Energieverbrauch des Nutzers verursacht.
Bauvolumen
(BV)
Das Bauvolumen beschreibt den Bauraum des Systems in alle drei
Raumrichtungen. Hierbei ist zu beachten, dass der Bauraum in
pd-Richtung durch die Stumpﬂänge kritisch eingeschränkt wird.
Weiterhin besteht eine Beschränkung durch das kontralaterale Bein.
Betriebsdauer
(BD)
Die Betriebsdauer beschreibt die mögliche Nutzungszeit der




Der Faktor Funktionsumfang beinhaltet die adäquate Variation der
transversalen Torsionssteiﬁgkeit in Abhängigkeit der
Bewegungssituation und Ganggeschwindigkeit zur Belastungsreduktion
und Komfortsteigerung.
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Tabelle 5.3: Beschreibung der nutzergerichteten Faktoren [19]




Die Zufriedenheit mit der Prothese ist ein zentraler Faktor für deren
Nutzung und kann als eine Art Gesamturteil des Prothesenträgers
interpretiert werden. Einﬂuss ﬁnden daher die Eigenschaften, die





Im Unterschied zur objektiven Sicherheit beschreibt das
Sicherheitsempﬁnden die Wahrnehmung des Prothesenträgers. Viele
Prothesenträger weisen neben einer reduzierten Balance auch eine
eingeschränkte körperliche Funktionsfähigkeit auf. Die gesteigerte
Stolper- und Sturzhäuﬁgkeit und die resultierende Sturzangst haben




Neben der technischen Funktionalität sollen Prothesen das verlorene
Körperteil auch bezüglich der Wahrnehmung des eigenen Körpers
ersetzen. Der Nutzer soll sich als ganzer Mensch fühlen und somit die
Prothese nicht als Fremdkörper, sondern als eigenes Körperteil
wahrnehmen. Eine erfolgreiche Integration der Prothese ins
Körperschema setzt voraus, dass der Prothesenträger ein Gefühl für die
Steuerung und sensorische Wahrnehmung der Prothese entwickelt.
Unterstützung
(SUP)
Eine Unterstützung des Nutzers kann beispielsweise eine Senkung des




Der Schaft stellt die Schnittstelle zwischen dem Prothesennutzer und
der Prothese dar. Ein Großteil alltäglicher Probleme und
Einschränkungen von Prothesenträgern können auf einen schlecht
anliegenden Schaft zurückgeführt werden. Dieser hat somit starken




Ein zentrales Ziel bei der Entwicklung von Prothesen ist die
Erweiterung der Mobilität des Nutzers. Diese umfasst die möglichen
Bewegungsarten und -situationen wie Fortbewegung, Stehen und




Die Außenwirkung der Prothese als technischer Aspekt umfasst Punkte
wie Aussehen und Akustik. Diese Eigenschaften der Prothese haben
Einﬂuss auf die persönliche und gesellschaftliche Akzeptanz des
Prothesenträgers und seiner Umwelt.
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6 Entwicklung und Validierung eines Algorithmus zur
Gangerkennung
Für eine adäquate Unterstützung eines Amputierten durch ein technisches System ist es er-
forderlich, den korrekten Zeitpunkt und Umfang der Unterstützung zu kennen. Für den hier
fokussierten Rotationsadapter erfolgt die Auswahl der Sollparameter für die transversalen Tor-
sionssteiﬁgkeit (TTS) und den transversalen Fußwinkel (TFW) aus der Basis-Setup-Matrix
(BSM, vgl. Abschnitt 4.5). Hierzu sind die Ganginformationen Gangphase, -geschwindigkeit
und -richtung notwendig, wie in Abbildung 6.1 dargestellt. Die Gangerkennung verfolgt den
Ansatz einer sensorminimalen Anwendung mit Nutzung von lediglich zwei Winkelgeschwin-
digkeiten des Unterschenkels. Die Sensorsignale einer IMU werden durch einen Algorithmus
ausgewertet, um somit Informationen über die aktuelle Gangsituation des Nutzers zu erhal-
ten. Der Algorithmus wurde auf Basis von Messdaten transtibial Amputierter aus Kapitel 4
sowie von Nichtamputierten entwickelt und simulativ validiert [136, 180]. Im Folgenden wird die
grundlegende Struktur des Algorithmus zur Berechnung der drei Ganginformationen sowie eine
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 6.1: Gangerkennung und Parameterauswahl zur Deﬁnition des Soll-Systemverhaltens auf Basis der
erfassten Winkelgeschwindigkeiten des Unterschenkels in Sagittalebene (ωml) und Frontalebene (ωap)
69
6.1 Gangphasen und -geschwindigkeit
Ein Gangzyklus (GC) wird in die Stand- und Schwungphase unterteilt (vgl. Abschnitt 2.2.1).
Diese Unterteilung erfolgt in der Regel durch die Aufstandskraft F pd. Die Standphase beginnt mit
dem Fersenauftritt (HS) bei 0% GC und endet mit der Zehenablösung (TO), wie in Abbildung 6.2
dargestellt. Auf die Standphase folgt die Schwungphase bis zum erneuten HS (100% GC). Zur
Vermeidung kostenintensiver Sensorik zur Belastungserfassung von F pd, wird in dieser Arbeit
ein alternativer Ansatz zur Identiﬁkation der Gangphasen mittels Analyse der Bewegungssignale
vorgestellt.
Die Ergebnisse aus Fragestellung C in Kapitel 4 zeigen eine gute Eignung der Winkelgeschwindig-
keiten ωml (in Sagittalebene) und der Vertikalbeschleunigung apd (vgl. Deﬁnition des Koordina-
tensystems in Abschnitt 2.1) durch ihren charakteristischen Kurvenverlauf. In einer experimen-
tellen Evaluation zeigte sich eine Erfassung von Entscheidungsmerkmalen zum Zeitpunkt der
Gangphasenwechsel, wie zum Beispiel Amplitudenextremwerte, -schwellwerte oder Nulldurch-
gänge, durch die Beschleunigung apd als ungeeigneter gegenüber der Winkelgeschwindigkeit ωml
[136]. Deshalb wird ωml als Indikatorsignal für die Gangphasenerkennung verwendet, welches
bei Gangerkennungen [9, 20, 34, 80, 81, 121] bereits Einsatz ﬁndet.
(a) (b)
Abbildung 6.2: Nichtamputierter Proband mit Messorthese am rechten Bein während des HS (a) und während
des TO (b)
Die Funktionsweise der Gangphasenerkennung wird im Folgenden anhand der Abbildung 6.3
erläutert. Exemplarisch ist die Axialkraft F pd (gestrichelt) sowie die Unterschenkel- Winkelge-
schwindigkeit in der Sagittalebene ωml (blau) für zwei Gangzyklen visualisiert. Bei Betrachtung
des Verlaufs der Winkelgeschwindigkeit ωml kann eine Schätzung des Standphasenbeginns (HS)
über eine Erfassung des ersten positiven Amplitudenextremwertes (HS**) angenähert werden
[9, 34, 80, 81, 106, 121, 180]. Laut Behoodi et al. [20] führt eine Erkennung des Nulldurchgangs
von ωml (HS*) zu einer robusteren und exakteren Schätzung des Standphasenbeginns. Für die
Gangphasenerkennung durch den Algorithmus in dieser Arbeit wird im Folgenden der HS* ver-
wendet. In der Validation des Algorithmus wird unter anderem die Nutzung von HS* zu HS**
gegenüber gestellt und bestätigt die bessere Eignung von HS* (siehe Tabelle 6.1).
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Für eine Schätzung des TO wird der Amplitudenextremwert TO* in der ﬁnalen Standphase
genutzt. In diesem Bereich des Ganges ﬁndet zur Unterstützung der Fortbewegung eine Extension
des Sprunggelenks statt. Somit erfährt der Unterschenkel bereits vor dem TO einen Wendepunkt
der Unterschenkelgeschwindigkeit (TO*), welcher hier für eine Schätzung des TO herangezogen
wird. Die Echtzeitanalyse zur Erfassung des TO* erfolgt nach einer Wartezeit t bei Überschreiten
eines Schwellwertes S, welcher über die Höhe des HS**-Amplitudenextremwertes deﬁniert wird
(siehe Abbildung 6.3). Die Wartezeit dient zum Ausschluss der Erfassung des typischen zweiten
Amplitudenpeaks nach HS**. Der Schwellwert verhindert eine Erfassung von lokalen Maxima,
welche zum Beispiel durch Rauschen oder externe Einﬂüsse entstehen.
Die Schwungphase ist durch einen charakteristischen negativen Amplitudenextremwert (MSA*)
gekennzeichnet, welcher den Zeitpunkt des Verzögerungsbeginns vor dem Aufsetzen des Fußes
darstellt. Der Algorithmus zur Gangphasenerkennung basiert auf einem Zustandsautomaten mit
den eindeutige Gangphasenereignisse HS* und TO* sowie MSA* als Zustände und ist als Ab-








Abbildung 6.3: Darstellung der charakteristischen Gangphasenereignisse Fersenauftritt (Heel Strike, HS) und
Fußzehenablösung (Toe Oﬀ, TO) zur Diﬀerenzierung der Gangphase, identiﬁziert durch die vertikale Bodenre-
aktionskraft F pd der Kraftmessplatte sowie potentielle Erkennungsmerkmale der Unterschenkelwinkelgeschwin-
digkeit ωml HS*, HS**, TO* und MSA* zur Schätzung von HS und TO, am Beispiel von zwei Gangzyklen
Nach einer Initialisierungsphase startet der Algorithmus die Gangphasenerkennung durch Identi-
ﬁzierung der Schwungphase durch den MSA*. Bei Erkennung des Nulldurchgangs von negativer
zur positiven Amplitude (HS*) wird die Gangphaseninformation (GP) in Form eines beliebigen
Wertes GP>1 ausgegeben. Der Amplitudenwert von HS** wird erfasst und als Schwellwert S
deﬁniert. Nach Ablauf der Wartezeit t beginnt die Detektion von TO* durch das Überschreiten
des Schwellwertes S. Nach Erfassung von TO* oder dem Nulldurchgang (positivem zu negativem
Wert) beginnt der Zyklus von vorn.
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
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 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts












































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































 Δ φ  
IMU

















 Δ φ  























































































































































































 ω_ml, ω_ap  
 Δ φ  









































































































































Messsystem zur Erfassung 





Torsionssteifigkeit und des 




















































im Kreis gehen, 
ipsilateral







 ω_ml, ω_ap  
 Δ φ  




































































































































































































Abbildung 6.4: Ablaufdiagramm des Zustandsautomaten zur Unterscheidung der Gangphasen auf Basis der ge-
schätzten Gangereignisse Fersenauftritt (HS*), Fußzehenablösung (TO*) und Beginn der Vorschwungverzögerung
(MSA*)
Der Gangerkennungsalgorithmus wird anhand von Untersuchungen mit Nichtamputierten va-
lidiert. Hierzu wurde das in Abbildung 6.5 dargestellte Messsystem aufgebaut und verwendet.
Es besteht aus einer Orthese, ausgestattet mit einer IMU (vgl. Kapitel 3) zur Bewegungserfas-
sung des Unterschenkel, sowie einem National Instruments myRIO zur Datenverarbeitung und
Speicherung.
Ziel der im Folgenden vorgestellten Untersuchungen ist es, den auf der myRIO-Software in Lab-
View implementierten Algorithmus zur Gangerkennung zu validieren. Hierzu werden die Win-
kelgeschwindigkeiten ωml mit der IMU am rechten Unterschenkel des Probanden mit 500Hz
erfasst und durch den Algorithmus verarbeitet. Die Messungen zur Validierung der Gangpha-
se und -geschwindigkeit fanden auf einem mit Kraftmessplatten ausgestatteten Laufband statt
(siehe Abbildung 6.2). Gleichzeitig wurde mittels eines Infr rot-Bewegungsmesssystems (vgl.
Abschnitt 2.4.1) die Bewegungen der Messorthese über drei Infrarot-Reﬂektoren erfasst und mit
den IMU-Bewegungsdaten abgeglichen. Ein hier nicht vorgestellter Vergleich zeigt in der Analyse
keine signiﬁkante Diﬀerenz der Bewegungsdaten beider Systeme und bestätigt die Eignung des
IMU zur Verwendung als Bewegungssensor für die Gangerkennung.





Abbildung 6.5: Messorthese zur Erfassung von Bewegungsdaten mittels einer IMU, Foto: [16]
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Nach Anlegen des Messsystems und der Eingewöhnungsphase an das Messsystem wurden die
Messungen mit zwölf nichtamputierten Probanden durchgeführt. Hierbei wurden pro Proband
jeweils eine Minute fünf konstante Ganggeschwindigkeiten (GG) gemessen. Die GG wurden aus-
gehend von einer typischen Komfortgeschwindigkeit von 1,3 ms eines gesunden Nichtamputierten
[152] um je zwei Stufen mit 0,4 ms jeweils schneller und langsamer ausgeführt. Die fünf unter-








s decken somit einen Bereich
vom sehr langsamen Gehen bis zum Übergang zum Rennen [128] ab.
Die Datenanalyse erfolgt für die Zeiten zwischen dem realen HS und TO zu den detektierten
Ereignissen durch den Algorithmus (HS* und TO*).
Die in Abbildung 6.6 dargestellten Zeiten tHS∗ und tTO∗ deﬁnieren die zeitlichen Abstände zwi-
schen den ausgewählten charakteristischen Erkennungsmerkmale der Winkelgeschwindigkeit ωml
und den real auftretenden Gangphasenereignissen. Auf diese Weise wird der Nulldurchgang der
Winkelgeschwindigkeit HS* mit dem realen HS sowie dem Amplitudenmaximum für TO* mit
dem realen TO verglichen. Die aus dem Algorithmus resultierende Gangphasenerkennungszeiten
tGP, HS∗ und tGP, TO∗ geben die Zeitdiskrepanzen zwischen den realen HS und TO zu den Identi-
ﬁkationszeitpunkten der Gangphase GP (lila Strichpunktkurve) durch den Algorithmus an. Des
Weiteren wird die Zeit zwischen HS und HS** als tHS∗∗ deﬁniert, welche für die Auswertung des





Abbildung 6.6: Deﬁnition der Zeiten anhand exemplarischer Werteverläufe zur Validation des Gangerkennungs-
algorithmus zwischen dem über die Winkelgeschwindigkeit ωml geschätzten Fersenkontakt (HS*) und der Fußze-
henablösung (TO*) zu dem reale Fersenkontakt (HS) und der Zehenablösung (TO) auf Basis der Kraft F pd. Der
Gangphase GP (lila strich-punktierte Kurve) wird in der Standphase ein Wert von 450 und in der Schwungphase
ein Wert von 0 zugeordnet.
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In Tabelle 6.1 aufgelistet sind die Quotienten aus den absoluten zeitlichen Abständen tHS∗/ tHS∗∗
für alle zwölf Probanden und fünf GG. Langsame und schnelle GG zeigen bei Probanden verein-
zelt eine schlechtere Eignung (Quotient> 1). In Summe zeigt jedoch HS* eine bessere Eignung
zur Schätzung des HS gegenüber HS**.
Tabelle 6.1: Quotienten der Zeiten tHS∗/ tHS∗∗ für zwölf Probanden und fünf Ganggeschwindigkeiten zeigen die
bessere Eignung von HS* gegenüber HS** zur HS-Schätzung
GG
Proband Mittel-
wert1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12
0,5m/s 2,03 0,57 0,49 0,8 0,02 0,26 0,05 0,28 0,01 0,12 0,35 1,22 0,517
0,9m/s 0,35 0,54 0,28 0,57 0,24 0,12 0,07 0,23 0,42 0,49 0,45 0,52 0,357
1,3m/s 0,21 0,38 0,28 0,37 0,28 0,17 0,16 0,26 0,23 0,38 0,47 0,04 0,269
1,7m/s 0,37 0,25 0,31 0,18 0,25 0,10 0,89 0,34 0,24 0,49 0,38 0,10 0,325
2,1m/s 0,25 0,22 1,23 0,02 0,21 0,16 1,06 0,31 0,30 0,29 0,19 0,07 0,359
Die Analyseergebnisse für die zwölf Probanden mit je fünf Ganggeschwindigkeiten sind in Abbil-
dung 6.6 als interpolierte Trendkurven veranschaulicht. Zur Verdeutlichung der Größenordnung
sind die Zeitdiﬀerenzen auf 100% Gangzyklus bezogen. Anhand von Abbildung 6.7a ersichtlich,
sind stark probandenspeziﬁsche Schwankungen von tHS∗, welche zwischen -2,6% GC (Nulldurch-
gang vor dem HS) bis +3,1% GC (Nulldurchgang nach dem HS) unabhängig von der Gangge-
schwindigkeit bestehen. Diese können durch die unterschiedliche Beinkinematik in Verbindung
mit individuellen Vorlieben der Schrittlänge und Kadenz entstehen. Die aus den Schwankungen
von tHS∗ resultierenden Detektionszeiten des Algorithmus für tGP, HS∗ sind in Abbildung 6.6b
für den HS* dargestellt und betragen zwischen -1,9% GC bis +3,8% GC. Somit ist die Detektion
des HS für eine Basis-Regelung verwendbar.
In Abbildung 6.6c zeigen die Untersuchungsresultate von tTO∗ eine Streuung des ωml-Maxima
(für TO*) zwischen -8,8% GC bis -0,1% GC vor dem TO. Diese basieren ebenfalls auf indivi-
duellen Gegebenheiten, jedoch kann vereinzelt eine Tendenz zu einer Ganggeschwindigkeitsab-
hängigkeit beobachtet werden (Proband 3, 9, 10). Die resultierende Detektionszeit tGP, TO∗ liegt
bei -38,9% GC bis -1,3% GC vor dem realen TO (siehe Abbildung 6.6d). Ein massiv zu früh
detektierte TO (z. B. bei -38%) könnte ohne weitere Korrekturmaßnahmen einer Verwendung
für Regelungen im Weg stehen.
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Abbildung 6.7: Interpolierte Analyseergebnisse der Algorithmusdetektion von HS* und TO* zu den realen HS
und TO bezogen auf 100% Gangzyklus für zwölf Probanden und je fünf GG; tHS∗ und tTO∗ stellen die Zeiten
zwischen den detektierten Ereignissen in den Daten von ωml zu HS und TO dar, während tGP, HS∗ und tGP, TO∗
die Zeit zu der Informationsausgabe durch den Algorithmus angeben
Weiterhin zeigen die Ergebnisse von tTO∗ eine Geschwindigkeitsabhängigkeit. Bei besonders lang-
samen GG wird der TO* signiﬁkant zu früh erkannt, welches durch die TO*-Erkennung mittels
des Schwellwertes S begründet wird. Weitere Analysen, hier nicht vorgestellt, zeigen eine ausge-
prägte Streuung der HS**-Amplitude in Abhängigkeit der GG, welche für die Schwellwertdeﬁni-
tion verwendet wurde. Zur exakteren Detektion des TO* ist der Schwellwert und die Wartezeit
durch eine höhere Anzahl an Probandendaten zu optimieren.
Die Abhängigkeit der tGP, TO∗-Analyseergebnisse sowie die Korrelation zwischen GG und
Stumpfbelastungen [32, 108] erfordern eine Betrachtung des Geschwindigkeitseinﬂusses auf
den Verlauf von ωml. In Abbildung 6.8 sind die gemittelten Kurvenverläufe von ωml und F pd
für die untersuchten GG exemplarisch für einen Probanden dargestellt. Hierbei sind die TO*-
Amplitudenextrempunkte pro GG als Sterne und die Fersenauftritte als Punkte markiert. Bei
zunehmender GG erfolgt eine Verkürzung der Standphase und ein höherer sowie im GC frühe-
rer ωml-Amplitudenextrempunkt [108]. Der HS**-Amplitudenextremwert hingegen steigt nicht
proportional dazu an. Folglich sollte eine künftige Schwellwertdeﬁnition in Abhängigkeit der
Ganggeschwindigkeit, zum Beispiel durch einen Oﬀset-Integration, erfolgen. Zur TO-Detektion
kann eine Totzeit auf den detektierten TO* addiert werden, um eine exaktere Schätzung des
Standphasenendes zu ermöglichen.
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Abbildung 6.8: Eine Variation der Ganggeschwindigkeit führt zu Variationen in den Winkelgeschwindigkeiten ωml
(gestrichelt), der Kräfte F pd sowie der Standphasendauer (TO als Punkt markiert), TO* (Sterne) und MSA*s
(Kreise)
Die Kenntnis der GG ist neben der Bedeutung für die Gangphasendetektion auch für die Parame-
terauswahl aus der BSM relevant, da die erforderliche TTS und der TFW mit Änderung der GG
variieren (vgl. Abschnitt 4.5). Die Schätzung der GG erfolgt mittels der Erfassung des Amplitu-
denextremwertes in der Schwungphase (MSA*) und einem Korrelationsfaktor. In Abbildung 6.8
als Kreis markiert, zeigen die MSA*-Amplitudenwerte eine Korrelation mit den betrachteten
GG. Diese MSA*-Werte sind in Abbildung 6.9 als Absolutwerte über die untersuchten Gangge-
schwindigkeiten dargestellt und zeigen einen leicht degressiven Verlaufstrend bei zunehmender
GG. Ebenfalls ersichtlich ist eine hohe Varianz zwischen den Probanden, welches bei Nutzung
einer Mittelwertkurve (gemittelter Korrelationsfaktor) einen mittleren Fehler von 0,32 ms inklu-
dieren würde. Weitere Untersuchungen zeigen ebenfalls eine große Streuung der Probanden bei
der Schrittfrequenz und Schrittlänge gegenüber der Ganggeschwindigkeit (siehe Abschnitt D.2),
welches auf einen starken individuellen Probandeneinﬂuss schließen lässt [51].
Folglich ist aufgrund der starken Auswirkungen individueller Gangmuster eine hinreichend ge-
naue GG-Schätzung mittels MSA* nur durch individuelle Kennlinienbestimmung der MSA*-
Werte für verschiedene GG möglich. Dies kann im Rahmen einer Hilfsmittelversorgung durch
Messungen auf einem Laufband bei konstanten GG erfolgen und als Kennlinie in dem Erken-
nungsalgorithmus implementiert werden.
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Abbildung 6.9: Verlauf des Betrages von MSA* bei den untersuchten Geschwindigkeiten von zwölf Nichtampu-
tierten
Zusammenfassend zeigt die Validierung der Gangphasenerkennung durch Probandenversuche
in fünf Ganggeschwindigkeiten eine gute Eignung der HS-Schätzung mit Abweichungen von -
2,6% GC (Nulldurchgang vor dem HS) bis +3,1% GC (Nulldurchgang nach dem HS). Die
Schätzung des TO liegt durch die Algorithmusimplementation bei Geschwindigkeiten unter
0,9 ms bei bis zu -38,9 % GC-Zeit und über 0,9
m
s bei etwa -15% GC-Zeit vor dem realen Ereig-
nis. Durch Optimierung der TO*-Erfassung könnte die Detektionszeit auf den tTO∗-Wert bis zu
-8,8% GC-Zeit gesenkt werden. Umgebungseinﬂüsse sowie die Nutzung eines Laufbandes kön-
nen Bewegungsmuster verändern [46], weshalb eine Validierung außerhalb eines Ganglabors zur
besseren Abbildung realer Situationen notwendig ist (vgl. Abschnitt 2.4.1).
Eine GG-Schätzung anhand einer MSA*-Detektion konnte mit einem Fehler von 0,32 ms vali-
diert werden. Die individuellen Gangmuster der Probanden erlauben somit keine Annahme einer
generalisierten Kopplung zwischen MSA*-Amplitudenwert und Ganggeschwindigkeit. Für eine
exakte GG-Schätzung sind individuelle Kopplungsverhalten mittels eines Laufbands und einer
IMU zu erfassen und in dem Algorithmus zu implementieren.
6.2 Gangrichtung
Ein Literaturrecherche zur Detektion der Gangrichtung mittels IMU zeigt Ansätze mit einer
IMU-Platzierung nahe der Wirbelsäule [8, 150], Hüfte [50] oder auf dem Schuh [132] oder
IMU-Netzwerk (neun IMUs am Körper verteilt) [143]. Veröﬀentlichungen basierend auf einer
sensorminimalen Gangrichtungserkennung mit Nutzung eines IMUs am Unterschenkel, wie es in
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dieser Anwendung erfolgt, sind bis dato nicht bekannt. Die Fragestellung C in Kapitel 4 ana-
lysiert die Eignung der IMU-Sensorsignale hinsichtlich charakteristischer Erkennungsmerkmale
zur Gangrichtungsunterscheidung. Die Ergebnisse der Fragestellung bestätigen dem Unterschen-
kelwinkel ψpd (in der Transversalebene) sowie der Unterschenkelwinkelgeschwindigkeit ωap (in
der Frontalebene) eine gute Eignung zur Nutzung der Gangrichtungsunterscheidung. Die IMU-
Datenbereitstellung kann für den auf der IMU berechneten Winkel ψpd mit einer Frequenz von
100Hz oder für die Rohdatenwerte der Winkelgeschwindigkeit ωap mit 500Hz erfolgen. Mit der
Anforderung einer echtzeitnahen Erkennung der Gangrichtung werden im weiteren Vorgehen die
Messdaten von ωap zur Gangrichtungserkennung verwendet. Initiales Ziel der Gangrichtungs-
erkennung ist eine Unterscheidung zwischen geradem Gehen sowie Richtungsänderungen nach
rechts oder links.
In Abbildung 6.10 exemplarisch dargestellt sind gemessene Kurvenverläufe von ωap bei gera-
dem Gehen (grün), 90°-Drehung nach rechts (rot) und 90°-Drehung nach links (orange). Zur
Verdeutlichung der zeitlichen Einordnung im Gangzyklus ist der Verlauf von ωml (blau). Eine
Unterscheidung der Gangrichtungen erfolgt anhand der Amplitudenextremwerte (EW) von ωap








Abbildung 6.10: Diﬀerenzierung der Gangrichtung anhand der Extremwerte (EW) der Winkelgeschwindigkeit
ωap zwischen dem detektierten TO* und MSA* der Winkelgeschwindigkeit ωml
In Abbildung 6.11 sind jeweils drei charakteristische Kurvenverläufe für gleiche Gangrichtungen
und GG exemplarisch dargelegt. Die Amplitudenextremwerte variieren deutlich für jede Gang-
richtung. Für eine Detektierung der Bewegungsrichtung ist das Ausmaß dieser Streuung relevant.
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Die Berücksichtigung der Streuung ﬁndet über ein Algorithmustraining für die jeweiligen Be-
wegungsmuster einer Bewegungsrichtung statt. In dieser Anwendung erfolgt das Training für
die Richtungsänderungsstrategie mittels Step-Turns (vgl. Abschnitt 2.2.2). Hierbei erfasst der
Algorithmus jeweils die maximalen und minimalen EW jedes Bewegungsmusters, berechnet die
Mittelwerte sowie die Standardabweichungen (Standard Deviation, SD) als Maß der Streuung.
Diese explorativ gewonnenen Werte ﬁnden in der Grenzwertdeﬁnition in der Fuzzy-Logik An-
wendung. Mittels der Fuzzy-Logik wird anhand dieser Grenzwerte zwischen den Gangrichtungen
unterschieden.
Die hier verwendet Fuzzy-Logik ist in Abbildung 6.12 dargestellt und besteht aus einem linea-
ren, trapezförmigen Fuzzy-Set für gerades Gehen sowie zwei Fuzzy-Sets mit Eckwerten [211] für
Richtungsänderungen. Die Grenzwerte dienen der Fuzzy-Logik zur scharfen (Zugehörigkeit= 1)
oder unscharfen Zuordnung (Zugehörigkeit< 1) jedes EWs zu einer Bewegungsrichtung. Hier-
bei bestehen für jede Gangrichtung jeweils harte und weiche Grenzwerte. Die Zugehörigkeit ist
auf der Ordinate und die einzuordnenden Messwerte von ωap auf der Absizze aufgetragen. EW
innerhalb der scharfen Grenzen der Fuzzy-Menge werden mit der Zugehörigkeit= 1 den Bewe-
gungsrichtungen zugeordnet. Die Zugehörigkeit der EW in den Teilmengen zwischen harten und
weichen Grenzen kann an der Ordinate abgelesen werden.
An dem in Abbildung 6.11 dargestellten Beispiel wird die Deﬁnition der Grenzwerte exemplarisch
vorgestellt und in Tabelle 6.2 zusammengefasst.
Bei Richtungsänderungen nach rechts (rot) werden alle ωap-Amplitudenextremwerte (als Punkt
markiert) erfasst. Der niedrigste dieser EW (103 °/s) wird als scharfer Grenzwert (sGr) deﬁniert.
Der unscharfe Grenzwert (uGr) berechnet sich aus dem sGr minus der Standardabweichung SDr
(54 °/s) aller erfassten Richtungsänderungen nach rechts. Für die Richtungsänderung nach links
(orange) erfolgt die Grenzwertbestimmung analog, wobei die SDl (50 °/s) zum sGl ( -70 °/s)
addiert wird (siehe Tabelle 6.2 )
Beim geraden Gehen bestehen zwei scharfe Grenzwerte, welche die Abgrenzung zur Richtungs-
änderung nach rechts (sGr+) bei 25 °/s und nach links (sGr−) bei -35 °/s bilden. Die unscharfen
Grenzwerte des geraden Gehen entsprechen hier den jeweiligen scharfen Grenzwerte der Rich-
tungsänderungen.
Diese hier vorgestellten Grenzwerte sind individuell vom Probanden und dessen Muster für
Richtungsänderungen abhängig (vgl. Abschnitt 2.2). Folglich kann durch Nutzung von individuell
gewonnenen Grenzwerten eines Probanden die Rate der korrekt erkannten Richtungsänderungen
gegenüber globalen Grenzwerten signiﬁkant gesteigert werden [180]. Die verwendeten Grenzwerte
der Richtungserkennung, welche im weiteren Verlauf in der Validierung beschrieben werden, sind







Abbildung 6.11: Bestimmung der scharfen Grenzwerte (sG) für die Fuzzy-Logik anhand von ωap-Extremwerten





nach links gerade nach rechts
uGg- uGg+uGl uGr
Abbildung 6.12: Verwendete Fuzzy-Logik zur Unterscheidung der drei Bewegungsrichtungen anhand von ωap-
Amplitudenextremwerten mit scharfen Grenzwerten (sG) und unscharfen Grenzwerten (uG)
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Zur Validierung der Gangrichtungsdiﬀerenzierung erfolgten Messungen mit der bereits vorge-
stellten Messorthese mit acht Nichtamputierten in selbstgewählter Ganggeschwindigkeit. Jeder
Proband absolvierte vor Testbeginn eine 40m lange gerade Strecke. Weiterhin durchläuft er fünf
mal einen quadratischen Kurs mit einer Seitenlänge von 3m, jeweils links und rechts herum.
Anhand der Messdaten dieser Vortests wurden für je 30 Schritte die individuellen Grenzwerte
der unterschiedlichen Gangrichtungen für die Fuzzy-Logik ermittelt.
Für die Validierung absolvierten die Probanden fünf mal einen Parcours in Form einer Acht
(siehe Abbildung 6.13) und zwei mal einen Parcours mit deﬁniertem Weg um Hindernisse herum
(siehe Abbildung 6.15). Die Analyse der Detektionsrate erfolgte mit Unterstützung von Video-
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Abbildung 6.13: Parcoursverlauf in Form einer Acht zur Validierung der Gangrichtungserkennung
In Abbildung 6.14 sind die Messwerte und Richtungsdetektionen exemplarisch für einen Durch-
lauf des Parcours in Form einer Acht visualisiert, bei dem 100% der Gangrichtung korrekt
erkannt wurde. Zur Einordnung in die Gangzyklen sind ωml (blau) und die detektierte Gang-
phase (schwarz gepunktet) visualisiert. Der kolorierte ωap-Verlauf dient zur Diﬀerenzierung der
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Bewegungsrichtung. Eine Parcoursrunde beginnt mit geraden Schritten (grün), einer Rechts-
kurve (rot), weiteren geraden Schritten und einer Linkskurve (orange). Die Amplitudenmaxima
während jeder Schwungphase werden durch den Algorithmus der Gangrichtung zugeordnet und
als beliebig wählbarer Wert als Richtungsinformation (hier 300 und als Strichpunktkurve illus-
triert) ausgegeben. Die Detektionsraten bei Durchführung des Testparcours in Form einer Acht
ist in Tabelle 6.4 dargestellt.

























Abbildung 6.14: Erfasste Messdaten von ωap und Darstellung der Algorithmuserkennung (strichpunktierte Linie)
für einen Durchlauf des Testparcours
Die Analyse ergibt durchschnittlich korrekt erkannte Bewegungsrichtungen von 95,67% für die
acht Probanden. Auftretende Falschdetektionen können in Grenzwertfehler und Bewegungsfeh-
ler klassiﬁziert werden. Grenzwertfehler basieren auf suboptimalen Grenzwertdeﬁnitionen in der
Fuzzy-Logik. Ein Grenzwertfehler führt, durch die Struktur der Fuzzy-Logik, zu einer Nichtde-
tektierung von einer Richtungsänderung und wird somit als gerades Gehen identiﬁziert. Dies hat
im Gesamtkontext eines Rotationsadapters mit variabler Steiﬁgkeit eine unveränderte Einstel-
lung der TTS und des TFW zufolge. Somit erfolgt keine Belastungsreduktion durch Variation
dieser Parameter. Dieser Fall ist somit als unkritisch einzustufen. Grenzwertfehler können durch
detailliertere Grenzwertbestimmung für die einzelnen Probanden individuell minimiert werden.
Der Algorithmus ist für die Erkennung von Step-Turns (vgl. Abschnitt 2.2.2) ausgelegt, welche
von Amputierten bevorzugt werden [89, 107]. Bewegungsfehler entstehen, wenn der Proband
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eine andere Strategie zur Richtungsänderung, wie zum Beispiel den Swing-Turn, nutzt. Diese
Strategie ist für Amputierte eine große Herausforderung und wird selten ausgeführt [199, 200,
201]. Eine Minimierung der Bewegungsfehler bedarf einer Erweiterung des Algorithmus für diese
Bewegungsmuster und gegebenenfalls zusätzlicher Sensorik am kontralateralen Bein, welche hier
aufgrund einer vermutlich nicht vorherrschenden Nutzerakzeptanz nicht empfohlen wird.
Tabelle 6.3: Erkennungsraten der korrekten erkannten Gangrichtung sowie der Fehlerarten von acht Nichtampu-
tierten bei Durchführung des Testparcours in Form einer Acht










1 92,87 5,35 1,78 56
2 98,19 1,81 0 55
3 96,56 3,44 0 58
4 96,23 0 3,77 53
5 98,15 0 1,85 54
6 96,3 1,85 1,85 54
7 94 2 5,17 50
8 93,11 1,72 2,3 58
Mittel-
wert 95,67 2,02 2,3 48
Der zweite Parcours zur Überprüfung der Gangrichtungserkennung ist in Abbildung 6.15 abgebil-
det. Die Probanden durchliefen diesen Parcours zwei mal, ohne Vorgabe einer Ganggeschwindig-
keit oder eines Bewegungsverhaltens. Die Analyse hinsichtlich der korrekten Richtungsdetektion
erfolgte analog zu dem Parcours in Form einer Acht. Die Analyseergebnisse in Tabelle 6.4 von
insgesamt 542 Schritten zeigen eine gemittelte Rate von korrekt erkannten Gangrichtungen von























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 6.15: Parcours um Hindernisse zur Validierung der Gangrichtungserkennung
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Zusammenfassend für die Gangrichtungserkennung ist festzuhalten, dass der Algorithmus zur
Gangrichtungserkennung aktuell zwischen den drei Bewegungsrichtungen gerades Gehen sowie
Richtungsänderung nach links und rechts diﬀerenziert. Die Detektionsraten korrekt erkannten
Gangrichtungen liegen für die zur Validierung herangezogenen Parcours bei 96,67% und 97,39%,
wobei 2,02% und 0,37% auf Grenzwertfehler und 2,3% und 2,25% auf Bewegungsfehler zu-
rückzuführen sind. Diese Ergebnisse sind für die prototypische Anwendung vorerst ausreichend,
sollten jedoch zum Beispiel durch eine detailliertere Grenzwertdeﬁnition oder Ansätze von ma-
schinellem Lernen (Machine Learning) [24] gesteigert werden.
Tabelle 6.4: Detektionsraten der Gangrichtungserkennung von acht Nichtamputierten bei Durchführung eines











1 100 0 0 68
2 96,88 0 3,12 64
3 100 0 0 72
4 100 0 0 68
5 92,87 1,42 5,7 70
6 93,84 1,51 4,65 66
7 97 0 3 66
8 98,5 0 1,5 68
Mittel-
wert 97,39 0,37 2,25 67,75
Eine detailliertere Diﬀerenzierung nach Drehradien ist zur Zeit noch nicht implementiert, je-
doch zeigen Voruntersuchungen das Potential einer detaillierteren Klassiﬁzierung [136]. In Abbil-
dung 6.16 exemplarisch dargestellt sind (gemittelte) ωap-Verläufe eines Probanden für verschie-
dene Kreisradien und Richtungen. Mit abnehmenden Kreisradius, also zunehmendem Winkel
der Richtungsänderung, steigt der für die Gangrichtungserkennung herangezogene Amplituden-
extremwert in der Schwungphase für Rechtsdrehungen und sinkt für Linksdrehungen. Unter
Berücksichtigung der Varianz dieser Messwerte ist es möglich, den Algorithmus zu erweitern,
eine Richtungsänderungen detaillierter zu klassiﬁzieren und eine feinere Abstufung der BSM-
Parameter zu ermöglichen.
Eine Analyse hinsichtlich des Zeitpunktes der Informationsbereitstellung durch den Algorithmus
zeigt, dass ein Nutzsignal zwischen 30ms bis 40ms nach dem MSA* und somit hinreichend früh
im GC verfügbar ist, um eine Regelung eines Systems durchzuführen.
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Gangzyklus in %












Gehen im Kreis cw, r = 2m
Gehen im Kreis cw, r = 1; 5m
Gehen im Kreis cw, r = 1m
Gehen im Kreis cw, r = 0; 5m
gerades Gehen
Gehen im Kreis ccw, r = 0; 5m
Gehen im Kreis ccw, r = 1m
Gehen im Kreis ccw, r = 1; 5m
Gehen im Kreis ccw, r = 2m
Abbildung 6.16: Gemittelte Messdaten von ωap eines Probanden für verschiedene Kreisradien zur Unterscheidung
des Winkels der Richtungsänderung [136]
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7 Entwicklung und Realisierung eines Rotationsadapters
mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung
In diesem Kapitel wird die Entwicklung und Realisierung eines aktiven Rotationsadapters mit
variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung (AvTS) vorgestellt. Das AvTS-System besteht
aus einer Gangerkennung und Parameterauswahl, Sollgrößenadaption, Regelung und der AvTS-
Hardware. Es ermöglicht eine Variation der transversalen Torsionssteiﬁgkeit in der Standphase
sowie eine Variation des transversalen Fußwinkels in der Schwungphase, um Belastungen am
Stumpf des Nutzer zu reduzieren.
In Abbildung 7.1 ist eine Übersicht über das Gesamtsystem dargestellt. Die Softwarefunktion
des AvTS-System besteht zum einen darin, mittels den IMU-Daten und der Gangerkennung
(vgl. Kapitel 6) die empfohlenen Parameter als Sollgrößen für transversalen Torsionssteiﬁg-
keit und Fußwinkels aus der Parameterauswahl auf Grundlage der Basis-Setup-Matrix (vgl.
Kapitel 4) auszuwählen. Zum anderen sollen mechanische und dynamische Eigenschaften des
Systems in einer Sollgrößenadaption das Verhalten des Systems abbilden, um eine Regelung
des Soll-Systemverhaltens über eine externe Regeleinheit zu ermöglichen. Die Bestandteile zur
Umsetzung des Soll-Systemverhaltens nach der Parameterauswahl, bestehend aus einer Soll-
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 7.1: Schematische Darstellung des Gesamtsystems, bestehend aus der Gangerkennung und Parame-
terauswahl zur Deﬁnition der Sollgrößen, einer Sollgrößenadaption zur Abbildung von Nichtlinearitäten und
Stellgrößenberechnung sowie einer Regeleinheit zur Stellgrößenumsetzung an der AvTS-Hardware; EPOS2 [2]
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Die Verwirklichung dieses Systems bietet das Potential in klinischen Untersuchungen weitere
detaillierte Erkenntnisse zur Parameterauswahl (transversale Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkel)
sowie deren Auswirkung auf die Belastungen am Beinstumpf zu erlangen. Eine Produktreali-
sierung durch Hersteller von Prothesenpassteilen ermöglicht Beinamputierten die Nutzung des
AvTS-Systems und somit eine Komfortsteigerung durch Reduktion von Stumpfbelastungen im
alltäglichen Leben.
Als Ergebnis der in Kapitel 5 durchgeführten Priorisierung des Entwicklungsfokus erfolgt die
Auswahl und Dimensionierung eines geeigneten Konzepts zur Variation der Torsionssteiﬁgkeit
anhand eines Konzeptvergleichs verschiedener Antriebstopologien. Es folgt die Realisierung eines
Konzepts inklusive dessen Struktur der Regelung und Validierung anhand von Versuchen, die
an dem Prüfstand durchgeführt werden.
7.1 Systemanforderungen und Zielsteiﬁgkeiten
Neben den funktionalen Anforderungen der Steiﬁgkeitsvariation ist ein Minimum an Bauvolumen
und Gewicht sehr wichtig, da zum einen das Bauvolumen die Nutzergruppe beschränken kann
und zum anderen das Gewicht zusätzlichen metabolischen Energieverbrauch des Nutzers zum
Tragen des Systems erfordert und den Komfort maßgeblich einschränken kann. Ein Auszug aus
der Anforderungsliste an das System ist in Abschnitt E.1 dargestellt.
Neben den rein technischen Anforderungen sind die nutzerrelevanten Faktoren zu berücksichtigen
(vgl. Kapitel 5). Ein wesentlicher Aspekt ist ein intuitives und gleichbleibendes Systemverhalten,
welches ohne ein Gefühl der Fremdsteuerung von uni- sowie bilateral Amputierten, unabhängig
von der Amputationshöhe, genutzt werden kann. Eine ausgewogene Balance zwischen dem Gefühl
der Gangstabilität und der Prothesenkontrolle ist zu einer Belastungsreduktion und Komfort-
steigerung zu schaﬀen.
Die Analyse der in Kapitel 4 vorgestellten Probandenversuche zeigt typische Auslenkungsberei-
che von ∆ϕ von bis zu 4° für gerades Gehen und kontralaterale Richtungsänderungen (im Kreis
gehen und 90°-Drehungen) sowie bis zu 14° für Extremsituationen (schnelle ipsilaterale 90°- oder
180°-Drehungen mit einer weichen transversalen Torsionssteiﬁgkeit). Aufgrund dessen wird ein
Arbeitsbereich von 20° festgelegt, welcher ebenfalls bei Referenzprodukten gängig ist.
Diese von dem Nutzer fühlbaren Systemeigenschaften können durch eine Regelung der System-
steiﬁgkeit generiert werden (vgl. Abschnitt 7.5). Hierbei spielt neben dem dynamischen System-
verhalten insbesondere der Verlauf der Systemsteiﬁgkeit eine wesentliche Rolle. Als Grundlage
zur Ermittlung dieses Verhaltens wurden Kennlinienverläufe von passiven Produkten auf einem
Prüfstand vermessen (siehe Abschnitt 7.5.2). Eine Übersicht der Steiﬁgkeitskurven ist in Ab-
schnitt E.2 aufgeführt. Der passive Rotationsadapter (Otto Bock 4R40, vgl. Abschnitt 2.3.2),
welcher bei den Probandenversuchen (vgl. Kapitel 4) verwendet wurde, zeigt ein nichtlinea-
res Verhalten der Steiﬁgkeitskennlinien. Die drei untersuchten transversalen Torsionssteiﬁgkeit-
Einstellungen aus den Probandenversuchen zeigen aufgrund der Studienergebnisse eine gute
Eignung als initiale Kennlinien der AvTS-Systemsteiﬁgkeit. Die im Folgenden als Solltrajekto-
rien des AvTS-Prototyps verwendeten Steiﬁgkeitskennlinien und -werte sind in Abbildung 7.2
dargestellt und spiegeln den typischen Verlauf der Einstellungen 1, 5 und 11 des passiven Rota-
tionsadapter Otto Bock 4R40 wider.
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weich 1 0,4 1
mittel 1 0,6 1,2
hart 1,6 1 1,8
Abbildung 7.2: Ziel-Systemsteiﬁgkeitsverhalten des AvTS-Prototypen als Kurvenverlauf (links) und Anhaltswerte
in einzelnen Auslenkungsabschnitten (rechts)
Die gegenüber dem 4R40 modiﬁzierten Kennlinien in Abbildung 7.2 links beginnen im ersten
Abschnitt mit einer erhöhten Steiﬁgkeit, welche dem Nutzer ein hohes Sicherheitsgefühl vermit-
teln soll [188]. Im weiteren leicht degressiven Verlauf ﬂacht die Kennlinie zu einem annähernd
linearen Verhalten ab, welches ein gleichbleibendes Systemverhalten darstellt und gegenüber
dem 4R40 modiﬁziert wurde. Zum Ende des Arbeitsbereiches hin bietet ein progressiver Verlauf
einen weichen Anschlag, welcher für eine von den Nutzern als angenehm empfundene Torsions-
belastung wichtig ist [188]. Die linear approximierten Steiﬁgkeitswerte sind Abschnittsweise in
Abbildung 7.2 rechts aufgeführt. Zu beachten ist hierbei, dass nicht zwingend die Steiﬁgkeitsbe-
nennung des Gesamtsystemverhaltens (weich, mittel, hart) mit den einzelnen Abschnitten der
Auslenkung korrelieren. In den einzelnen Abschnitten der Bezeichnung des Gesamtverhaltens
können individuelle Torsionssteiﬁgkeiten bestehen.
Mittels der Funktion des AvTS kann zwischen diesen Kennlinien durch die Basis-Setup-Matrix
ausgewählt werden. Bei Bedarf können diese Kennlinien, in den Grenzen der Antriebsleistung,
in ihrem Verhalten variiert werden. Beispielsweise kann ein asymmetrisches Verhalten der Sys-
temsteiﬁgkeit für internale und externale Rotationsrichtung den Komfort steigern [56, 188].
7.2 Konzeptentwicklung
Die Vorgehensweise der Konzeptentwicklung für das AvTS-System ist in Abbildung 7.3 sche-
matisch dargestellt. Nach Vorstellung potentieller Antriebskonzepte und Auslegung für diese
Anwendung werden die Konzepte anhand ihrer notwendigen Maximalleistung und ihres Ener-
gieverbrauchs für einen Testzyklus verglichen. Der eigens entwickelte Testzyklus setzt sich aus
gewonnenen Messdaten von Kapitel 4 zusammen und bildet einen typischen Alltag eines Am-
putierten ab. Anhand der Gegenüberstellung der Antriebskonzepte erfolgt die Auswahl eines

























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
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Abbildung 7.3: Ablaufdiagramm der Konzeptentwicklung
7.2.1 Konzepte zur Steiﬁgkeitsvariation
Bis in die Mitte der 1990er Jahre waren in der Robotik Direktantriebe (Direct Drive, DD) Stand
der Technik. Im Jahre 1995 stellten Pratt und Williamson [157] den seriell elastischen Antrieb
(SEA) vor. Dieser ist gekennzeichnet durch ein Konzept basierend auf einer Serienschaltung von
Motor (M) und Federelement (siehe Abbildung 7.4). Neben einer seriellen Anordnung kann eben-
so eine parallele Anordnung (PEA) oder Kombinationen von paralleler und serieller Anordnung
erfolgen [213]. Diese Konzepte bedienen sich der Softwareregelung zur Variation der Systemstei-
ﬁgkeit und können durch integrierte elastische Elemente Vorteile in der Energieeﬃzienz sowie
Maximalleistung gegenüber Direktantrieben bieten [53, 129, 213, 214].
Elastische Strukturen sind heutzutage in der Beinprothetik weit verbreitet. Als Energiezwischen-
speicher dienen diese Elemente zum einen als Sicherheitselemente und zum anderen zur gezielten
Belastungsreduktion und Bewegungsunterstützung. Zum Beispiel nimmt eine Carbonfeder in ei-
ner Fußprothese beim Auftreten des Fußes die Stoßenergie auf und gibt diese beim Abheben
der Ferse als Bewegungsunterstützung zurück. Aktueller Trend der letzten Jahre ist der Einsatz
elastischer Antriebe in Beinprothesenkomponenten, wie dem Knie- und Sprunggelenk, um eine
Reduktion des elektrischen und metabolischen Energieverbrauchs oder der Motormaximalleis-
tung zu erreichen [13, 15, 22, 52, 82, 83, 84, 93, 197, 222].










Abbildung 7.4: Schematische Modelle von potentiellen Antriebskonzepten zur Realisierung im AvTS-System
Weiterhin bestehen Konzepte zur Systemsteiﬁgkeitsvariation, welche sich den zuvor erläuter-
ten elastischen Antrieb zu Nutze machen und über einen zweiten Aktor die Systemsteiﬁgkeit
beeinﬂussen. Die Funktionsschaubilder der drei grundlegenden Konzepte sind in Tabelle 7.1 dar-
gestellt. Sie visualisieren die Kombination von Aktoren, Federn als elastische Elemente sowie den
über ein Lager beweglichen Abtrieb (gepunktet).



























Struktur-geregelte Konzepte variieren die Systemsteiﬁgkeit durch Manipulation der mechani-
schen Struktur- oder Geometrieeigenschaft, wie zum Beispiel dem Flächenträgheitsmoment oder
der aktiven Länge des elastischen Elements. Mechanisch-geregelte Konzepte variieren die (Vor-
)Spannung des elastischen Elementes bei Einsatz der vollen Elementlänge zur Veränderung der
Systemsteiﬁgkeit. Bei antagonistisch-geregelten Konzepten, welche der physiologischen Anord-
nung der Muskeln ähneln, arbeiten zwei seriell-elastische Aktoren gegeneinander, um die re-
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sultierende Gelenksteiﬁgkeit zu verändern. Detaillierte systematische Übersichten verschiedener
Konzepte elastischer Antriebe und vertiefende Erläuterungen sind in [213] und [214] aufgeführt.
Zudem wird eine Auﬂistung realisierter Konzepte zur Steiﬁgkeitsvariation in [19] vorgenommen.
Wie in Kapitel 4 vorgestellt sind Belastungsreduktionen und Steigerungen des Gangkomforts
durch Variation der transversalen Torsionssteiﬁgkeit möglich. Eine Erweiterung vom passiven
Rotationsadapter hin zu einem Rotationsadapter mit elastischem Antrieb ermöglicht eine Stei-
ﬁgkeitsadaption an aktuelle Bewegungssituationen sowie eine aktive Fußwinkelverstellung. Im
Folgenden werden die Konzepte SEA und PEA hinsichtlich ihrer Eignung untersucht, da diese
mit nur einem Motor und einem elastischen Element den Anforderungen nach geringem Gewicht
und Bauvolumen entsprechen.
7.2.2 Testzyklus
Durch neue und erweiterte Funktionen der Prothesenkomponenten wird neben der Mobilität
auch die Aktivität der Prothesennutzer gesteigert [144], welche es bei Entwicklung und Prü-
fung von Prothesenkomponenten zu berücksichtigen gilt. Oehler [144] zeigt beispielsweise, dass
die DINEN ISO10328 [59] zur strukturellen Prüfung von Beinprothesenkomponenten nicht die
Belastungen und Lastzyklen aktueller Produkte abbildet und erweitert werden sollte. Dieser
Grundgedanke der realitätsnahen Entwicklung wird hier für die Auslegung potenzieller An-
triebssysteme aufgegriﬀen. Über einen Testzyklus, welcher auf den in Kapitel 4 gewonnenen
Messdaten basiert, wird ein typischer Tagesablauf von transtibial Amputierten mit circa 6.500
Schritten in selbstgewählter Komfortgeschwindigkeit abgebildet. Durch Aneinanderreihung ein-
zelner Bewegungssituationen in deﬁnierter Reihenfolge erfolgt die Erstellung dieses Testzykluses
in Anlehnung an Tests des Automobilbereichs, wie zum Beispiel dem WLTP (Worldwide Harmo-
nized Light-Duty Vehicles Test Procedure) [209]. Die statistische Verteilung von translatorischen
Bewegungen und Gangrichtungsänderungen sowie deren Winkel, welche in Abschnitt 2.2.2 er-
läutert sind, kommen bei der Testzyklusgenerierung zur Anwendung.
Abbildung 7.5 zeigt die schematische Übersicht der Testzyklus-Struktur. Ein stellvertretender
typischer Tag gliedert sich in Umgebungsklassen, die alltägliche Umgebungen eines Menschen,
wie zum Beispiel zu Hause oder im Büro, darstellen [95]. Diese Umgebungen können wiederum
in Räume aufgeteilt werden, in denen charakteristische Bewegungen durchgeführt werden. Ex-
emplarisch zeigt Abbildung 7.6 einen Grundriss einer durchschnittlichen 90 m2 Wohnung [228]
mit hypothetischen Bewegungsproﬁlen, koloriert nach Räumen. Diese Bewegungsproﬁle werden
wiederum aus Bewegungssituationen, wie zum Beispiel gerades Gehen, 90°-Drehungen oder 180°-
Drehungen, kombiniert. Für diese Bewegungssituationen bestehen Messdaten aus Kapitel 4. Der
Testzyklus setzt sich aus einer deﬁnierten Abfolge von Bewegungssituationen zusammen, welche
durch Daten der Messungen (vgl. Kapitel 4) repräsentiert werden. Mittels dieser multi-axialen
Messdaten können somit multi- oder uni-axiale Solltrajektorien für Prüfstände (Abschnitt 7.4)
oder für Simulationen generiert werden.
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Abbildung 7.5: Schematische Darstellung der Testzyklus-Struktur
Abbildung 7.6: Exemplarischer Grundriss einer Wohnung zur Darstellung typischer Bewegungen als Grundlage
der im Testzyklus verwendeten Bewegungsprotokolle, modiﬁziert nach [192]
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7.2.3 Auslegung und Vergleich von Antriebskonzepten
Im Folgenden stellt der Vergleich der drei Antriebskonzepte deren Eignung in der AvTS-
Anwendung gegenüber und dient als Entscheidungsgrundlage zur Auswahl eines Konzeptes zur
Realisierung in einem prototypischen Aufbau. Eigene Recherchen zu Antriebskomponenten für
diese Konzepte zeigen einen geeigneten Antrieb, welcher ein geringes Volumen, Gewicht und
Massenträgheitsmoment bei hoher Leistungsfähigkeit besitzt. Der Motor Maxon EC40i (50W
Leistung und 4,45mNm Nenndrehmoment) in Kombination mit dem Getriebe Maxon GP32C
(Übersetzung i= 103) erfüllt die in der Anforderungsliste geforderten Eigenschaften (vgl. Ab-
schnitt 7.1). Anhand dieses Antriebes (M1) ﬁndet die Auslegung der Federn als elastisches Ele-
ment für die zwei elastischen Antriebskonzepte SEA und PEA auf Basis des Testzyklus (vgl.
Abschnitt 7.2.2) statt. Die exemplarisch verwendeten Messdaten stammen von den Bewegungs-
situationen gerades Gehen, im Kreis gehen (gegen und im Uhrzeigersinn), 90°-Drehung links und
rechts sowie 180°-Drehung links und rechts bei selbstgewählter Ganggeschwindigkeit und mitt-
lerer transversalen Torsionssteiﬁgkeit. Basierend auf der Verwendung des passiven Rotationsad-
apters (Otto Bock 4R40) während der Messungen und der Erfassung der Messdaten proximal
des Rotationsadapters werden die Torsionsbelastungen Mpd als das zu erbringende Lastmo-
ment ML verwendet. Somit können die in Abbildung 7.2 dargestellten Ziel-Systemsteiﬁgkeiten
generiert werden. Abbildung 7.7 visualisiert den Steiﬁgkeitsverlauf der Messwerte, welche der
mittleren Ziel-Systemsteiﬁgkeit (siehe Abbildung 7.2 links) entspricht. In Abbildung 7.8 sind
die Relativwinkel ∆ϕ (Vorzeichen entsprechend der pd-Achse) zwischen proximalem und dista-
lem Flansch des Messsystems sowie das Torsionsmoment Mpd auf der Stumpfseite (proximaler
Flansch) ersichtlich.
Abbildung 7.7: Visualisierung der Steiﬁgkeitshysterese der einzelnen Bewegungssituationen als Eingangsdaten
für die Auslegung der elastischen Antriebskonzepte. Die Messdaten (Beträge) stammen aus Kapitel 4 unter
Verwendung eines passiven Rotationsadapters.
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Abbildung 7.8: Messdaten des Relativwinkels ∆ϕ (Vorzeichen entsprechend der pd-Achse) zwischen proximalem
und distalem Flansch des passiven Rotationsadapters sowie das Torsionsmoment Mpd (rot) für die einzelnen
gemessenen Bewegungssituationen aus Kapitel 4 als Bestandteile des Testzyklus zur Auslegung der elastischen
Antriebskonzepte
Zur Auslegung der Feder des elastischen Antriebs wird für jedes Konzept ein Bereich der Feder-
steiﬁgkeit von 0,01Nm/° bis 10Nm/° untersucht. Es wird jeweils die elektrische Maximalleistung
PPel des Antriebs sowie die elektrische Energie Eel für einen Testzyklus nach Gleichung (7.2.1)
und Gleichung (7.2.2) berechnet. Die Berechnungen erfolgen für idealisierte Systeme ohne Re-
kuperation und lineare Federn in Anlehnung an [19, 82, 217].
Die elektrische Energie Eel stellt das Integral der aufzubringenden Antriebsleistung über einen
Tageszyklus dar, während PP el der maximale Absolutwert der elektrische Leistung P el ist.




Hierbei wird P el aus Ankerspannung U und -strom I berechnet. Die Ankerspannung resultiert
aus der Induktivität L der Statorspule, dem Spulenwiderstand R, der Motorwinkelgeschwindig-
keit ϕ˙M sowie der Drehzahlkonstanten kn. Der Motorstrom bestimmt das Motormoment MM
mit der Drehmomentkonstanten kM sowie einer Berücksichtigung der Motorwinkelgeschwindig-
keit ϕ˙M und der Motordämpfung dM , bestehend aus der Motorwinkelleerlaufgeschwindigkeit
ϕ˙LL und dem Leerlaufstrom ILL [101, 218].
PA,el = U · I (7.2.3)
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U = L · dI
dt








(kM · ILL) (7.2.6)
Die Berechnungsvorschrift für das Motormoment MM und der Motorwinkelgeschwindigkeit ϕ˙M
der Antriebskonzepte ist in Tabelle 7.2 unter Verwendung von Gleichung (7.2.8) und Gleichung
(7.2.7) dargelegt. Hierbei wird das Motormoment über die Getriebeübersetzung i aus dem An-
triebsmoment, dem Getriebewirkungsgrad ηG sowie den Massenträgheitsmomente des Motors
ΘM und des Getriebes ΘG berechnet. Es wird die Drehrichtung des Getriebes (Motor als Antrieb oder
Generator) in einer Fallunterscheidung bezüglich des Getriebewirkungsgrades berücksichtigt.








(Motor als Antrieb) (7.2.9)
C = ηG (Motor als Generator) (7.2.10)
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Die Ergebnisse der Berechnungen für PP el und Eel unter Variation der Federsteiﬁgkeiten kS
und kP sind in Abbildung 7.9 als Pareto-Front für die drei Antriebskonzepte DD (blau), SEA
(schwarz) und PEA (grün) dargestellt. Hierbei zeigen beide elastischen Antriebe jeweils eine
optimale Steiﬁgkeit kopt hinsichtlich PPel und Eel. Der Direktantrieb als Referenz spiegelt sich
in einem Punkt wider, da dieser kein Federelement besitzt. Für eine sehr hohe Steiﬁgkeit zeigt
der SEA für die Vergleichsparameter annähernd ähnliche Werte wie der DD. Mit abnehmender
Federsteiﬁgkeit ﬁndet sich jeweils ein Optimum für Eel sowie für PP el. Die Werte des PEA
hingegen nähern sich dem DD bei abnehmender Federsteiﬁgkeit. Dieses gegensätzliche Verhalten
resultiert aus der Federanordnung der Konzepte.
Die Werte der Federsteiﬁgkeiten, Maximalleistungen sowie der Energieverbrauch pro Testzyklus
sind in Tabelle 7.3 für die beiden Minimalpunkte aufgeführt und in Abbildung 7.10 gegenüber-
gestellt. Beide elastischen Antriebskonzepte zeigen geringere Beträge PPel und Eel für jeweils
beide optimalen Federsteiﬁgkeiten gegenüber dem DD. Weiterhin ist ersichtlich, dass das PEA-
Konzept für beide Steiﬁgkeiten geringere Werte für PPel und Eel gegenüber dem SEA besitzt
und somit für diese Anwendung unter den angenommenen Randbedingungen (Testzyklus als




Abbildung 7.9: Pareto-Diagramm für die Motormaximalleistung (PP ) und den Energieverbrauch (Eel) pro Test-
zyklus für variierte Steiﬁgkeiten der mechanischen Feder in den Antriebskonzepten seriell-elastischer Antrieb
(SEA) und parallel-elastischer Antrieb (PEA) im Vergleich zum Direktantrieb (DD)
Innerhalb des PEA-Konzept zeigt ein Vergleich der optimalen Federsteiﬁgkeiten von PPel zu Eel
einen geringen Unterschied von 1,8% Energiebedarf für einen Testzyklus, jedoch eine signiﬁkante
Diﬀerenz von 62,8% der aufzubringenden Maximalleistung. Im Hinblick auf die Anwendung als
Beinprothesenkomponente hat das Gewicht der Bauteile starken Einﬂuss auf die Nutzung, da
bei hohem Gewicht der Komfort für den Amputierten sinkt Gewicht (vgl. Abschnitt 7.1). Auf-
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grund des zu erwartende stärkeren Einﬂusses des geringeren Motorgewichts durch die geringeren
Maximalleistung gegenüber der Gewichtseinsparung beim Akkumulator, wird in dieser Arbeit
die Federsteiﬁgkeit kopt,PP mit einem Wert 0,76Nm/° für die weiteren Berechnungen genutzt
und für die Realisierung empfohlen.
Tabelle 7.3: Übersicht der optimalen Federsteiﬁgkeiten für die maximale elektrische Leistung PPel und elektrische
Energie Eel der Antriebskonzepte
DD SEA PEA
kFopt,PP kFopt,E kFopt,PP kFopt,E
Federsteiﬁgkeit in Nm/° - 1,26 2,51 0,76 1,06
Maximalleistung in W 108,4 67,2 87,3 24,2 65,1


































Abbildung 7.10: Gegenüberstellung der Antriebskonzepte hinsichtlich Maximalleistung und Energieverbrauch für
einen Testzyklus bei den jeweils optimalen Steiﬁgkeiten
Zum Vergleich der Antriebskonzepte bezogen auf einzelne Bewegungssituationen und den Test-
zyklus erfolgt eine graﬁsche Gegenüberstellung der Antriebsleistung unter Verwendung der opti-
malen Steiﬁgkeit kopt,PP für PPel in Abbildung 7.11. Durch Visualisierung der zu erbringenden
Winkelgeschwindigkeit ∆ϕ˙ zu dem notwendigen Antriebsmoment ist die aufzubringende An-
triebsleistung PA,el über PA,el =MA ·∆ϕ˙ ersichtlich.
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Abbildung 7.11:Vergleich der erforderlichen elektrischen Antriebsleistung der Konzepte DD (blau), SEA (schwarz)
und PEA (grün) für einzelne Bewegungssituationen und den Testzyklus
Die gestrichelt Kennlinie in Abbildung 7.11 verdeutlicht die Drehmoment-Drehzahl-Kennlinie des
gewählten Antriebs. Ein Überschreiten dieser Kennlinie bedeutet eine Überlastung des Motors.
Die zulässige Überlastung ist abhängig von der Dauer und Höhe der Belastung und ist im Einzel-
fall unter Berücksichtigung thermischer Eigenschaften zu prüfen [2]. Eine Anpassung des Antriebs
kann durch Änderung des Motors und Getriebes erfolgen, welches eine Parallelverschiebung oder
Kippung der Antriebskennlinie ermöglicht [101].
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Der Vergleich zeigt für gerades Gehen einen ähnlichen Leistungsbedarf für DD und SEA sowie
einen geringeren für den PEA. Bei im Kreis gehen und 90°-Drehungen kontralateral besitzen die
Konzepte ähnliches Verhalten, während bei 180°-Drehungen wiederum DD und SEA ähnlichen
und PEA einen geringeren Leistungsbedarf besitzen (siehe Abschnitt E.4). Bei Betrachtung der
Bewegungsänderung nach ipsilateral zeigt das PEA-Konzept gegenüber dem DD und SEA einen
signiﬁkant geringeren Leistungsbedarf. Weiterhin ist aus dem Vergleich die gute Eignung des
ausgewählten Antriebs für das PEA-Konzept ersichtlich, da die maximale Motorlast 124% des
Nenndrehmoment bei im Kreis gehen (ipsilateral) gegenüber 359% bei DD und 355% bei SEA
bei ipsilateralen 90°-Drehung beträgt.
Aufgrund der hier vorgestellten Ergebnisse der Analysen und Vergleiche wird das PEA-Konzept
für eine Realisierung in einem AvTS-Prototypen ausgewählt.
7.3 Realisierung eines prototypischen Rotationsadapters mit variabler
Torsionssteiﬁgkeit
Basierend auf dem ausgewählten PEA-Konzept wird im Folgenden die Realisierung eines proto-
typischen Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung (AvTS) vor-
gestellt. Die System-Torsionssteiﬁgkeit des Prototypen resultiert aus der Torsionssteiﬁgkeit der
mechanischen Feder und dem Antriebsmoment. Die Höhe und Wirkrichtung des Antriebs richtet
sich hierbei nach dem geforderten Systemsteiﬁgkeitsverhalten und der extern aufgeprägten Be-
wegung. Exemplarisch visualisiert Abbildung 7.12 das Funktionsprinzip des PEA-Konzepts für
eine hohe Soll-Systemsteiﬁgkeit (gestrichelte Linie) und eine niedrige Soll-Systemsteiﬁgkeit (ge-
punktete Linie). Ausgehend von der Kennlinie der mechanischen Feder mit der Federsteiﬁgkeit
kF stellt der Motor ein Drehmoment entgegen der externen Bewegungsrichtung (blaue Pfei-
le) oder in die gleiche Bewegungsrichtung (grüne Pfeile), um eine gewünschte Systemsteiﬁgkeit
einzustellen.
𝑘𝐹 
𝑘𝑆𝑦𝑠  ℎ𝑜𝑐ℎ 
𝑘𝑆𝑦𝑠  𝑛𝑖𝑒𝑑𝑟𝑖𝑔 
𝑀𝑆𝑦𝑠 
∆𝜑 
Abbildung 7.12: Funktionsprinzip des PEA-Antriebes zur Veränderung der Systemsteiﬁgkeit ausgehend von
der passiven Federsteiﬁgkeit (kF ) zu einer höheren (gestrichelt) und einer niedrigeren (gepunktet) System-
steiﬁgkeit. Blaue Pfeile visualisieren ein vom Antrieb aufzubringendes Drehmoment zur Generierung der Ziel-
Systemsteiﬁgkeit entgegen der externen Bewegungsrichtung und grüne Pfeile in die gleiche Bewegungsrichtung.
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Unter Berücksichtigung der Anforderungen (vgl. Abschnitt 7.1) wird das PEA-Konzept als An-
triebskonzept für einen Prototypen ausgearbeitet. In Abbildung 7.13 ist der AvTS-Prototyp
als CAD-Schnittbild dargestellt. Das Aluminiumgehäuse dient als lasttragende Struktur so-
wie Anbindungsﬂansch zu den standardisierten Verbindungselementen der Beinprothetik. Auf
der distalen Seite beﬁndet sich ein Rillenkugellager (SKF16008) zur Realisierung der Rota-
tionsfreiheitsgrades zwischen proximaler und distaler Anbindung. Eine zentrale Abtriebswelle
verbindet den Abtriebsﬂansch mit der Getriebeausgangswelle und den parallel angeordneten
Federn. Das PEA-Konzept wird in Form des in Abschnitt 7.2.3 ausgewählten Antriebs (Ma-
xon EC40i und Maxon GP32C, 395g) und zwei Feder (zusammen 217g), mit einer Steiﬁgkeit
von 0,5Nm/° pro Drehrichtung umgesetzt. Die Federn sind mittels einer Führung in der Ab-
triebswelle, um je 3° vorgespannt um eine Spielfreiheit zwischen dem proximalen und distalen
Anbindungsﬂansch zu gewährleisten. Die anderen Enden der Federn sind zwischen der obe-
ren und unteren Gehäusehälfte geführt und mittels Schrauben geklemmt. Ein Federniederhalter
aus Kunststoﬀ verhindert bei Torsionsbelastung eine Verschiebung der Federwindungen nach
proximal. Als Sensorik dient zum einen der Motorencoder (Auﬂösung: 0,088°, Herstelleranga-
be Maxon Motor AG), welcher den Relativwinkel ∆ϕ zwischen Gehäuse und Abtriebsﬂansch
erfasst, zum anderen wird eine IMU (Bosch BNO 055) verwendet, um eine Gangerkennung zu
ermöglichen (vgl. Kapitel 6). Das Gesamtsystem (circa 1400g) beinhaltet, wie in Abbildung 7.14 a
ersichtlich, neben dem AvTS-Prototypen und der IMU, eine Regeleinheit (Maxon EPOS2 24/5)
zur Antriebsregelung sowie ein Datenerfassungs- und -verarbeitungsgerät (National Instruments
myRIO). Die Energieversorgung (hier nicht dargestellt) erfolgt über zwei in einer Hüfttasche
verstaute Litium-Polymer-Akkumulatoren (22,2V, 5Ah). Die Einzelteile des Prototyps sind in
Abbildung 7.14 b dargestellt. Der realisierte Prototyp wurde von der Firma Blatchford Ltd.
einem Strukturtest A80 P4 nach ISO10328 (Prüfung der Struktur von Prothesen der unteren
Gliedmaßen [59]) mit 250.000 Zyklen unter 150Nm Biegemoment als kritischste Belastung unter-
zogen (siehe Abbildung 7.15 b). Mit dem erfolgreich bestandenen Strukturtest ist der Prototyp
dort für Probandenversuche freigegeben.















Abbildung 7.13: CAD- Schnittbild des Prototypen
(a) (b)
Abbildung 7.14: Gesamtsystem des realisierten Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit (a) und die
einzelnen Bestandteile des Prototyps (b)
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(a) (b)
Abbildung 7.15: Prototyp des Rotationsadapter mit variabler Torsionssteiﬁgkeit auf einen Prothesenfuß montiert
(a) und Prüfstand des Strukturtests bei Blatchford Ltd. (b), rechtes Foto: G. Harris, Blatchford Ltd.
7.4 Vermessung der mechanischen Eigenschaften des Prototyps am
Torsionsprüfstand
Zur Prüfung der mechanischen Eigenschaften des AvTS-Systems sowie zur Validierung und Op-
timierung wurde ein Prüfstand entwickelt und realisiert. Der Prüfstand wurde weiterhin für
Referenzdatengewinnung durch Vermessung des Steiﬁgkeitsverhaltens von passiven RA verwen-
det (siehe Abschnitt E.2). Die Prüfstandstruktur ist der realen AvTS-Implementierung in die
Beinprothese nachempfunden (siehe Abbildung 7.16 a). Eine Abstrahierung als Strichskizze des



























Abbildung 7.16: Prinzipielle AvTS-Implementierung in die Prothesenstruktur (a) und abstrahiertes Prüfstand-
modell (zur Seite gekippt) zur Nachbildung der AvTS-Implementierung (b)
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Abbildung 7.17: In den Prüfstandaufbau integrierten Prototypen für Steiﬁgkeitsmessungen und Validierung
Der Prüfstandantrieb steht stellvertretend für den Oberschenkel als Ort der Bewegungseinleitung
(proximal) in die Beinprothese. Auf der distalen Seite bildet ein Festlager den Boden ab. Zur
Nachbildung des Fußablösens vom Boden und der Schwungphase kann eine Trennung der Last
über eine distal angebrachte elektromagnetische Bremse erfolgen. Weiterhin dient diese Bremse
(KEB Combinorm-B) mit einem Haltedrehmoment von 30Nm als Überlastsicherung für die
verwendeten Mechaniken und den Drehmomentsensor.
Der Antrieb des Prüfstands ist ein Synchron-Servomotor (Harmonic Drive CHA-17A-80H-M128S,
Mnenn = 16Nm,Mmax = 34Nm), welcher über eine Umrichter- und Regeleinheit (YukonDrive-
1021 ADO) je nach Anforderung eine Position oder ein Drehmoment stellt. Die Sollwertvorgabe
für die Antriebsregelung erfolgt über eine eigene in LabView programmierte Prüfstandsoftware
und einem National Instruments myRIO als Hardwareschnittstelle. Hierbei können sowohl einzel-
ne Bewegungssituationen aus Kapitel 4 als auch der in Abschnitt 7.2.2 vorgestellte Testzyklus als
Stellgröße für den Prüfstandantrieb ausgewählt werden. Die vom Antrieb ausgehende Stellgröße
(Rotationswinkel oder Drehmoment) wird über starre Verbindungen auf den Prüﬂing übertra-
gen. Auf der Gegenseite des Prüﬂings misst ein Lastsensor (Althen ALF 310-Z, Messbereich
Mpd = 35Nm, Fpd = 3,5 kN, Genauigkeit ± 0,05%) das übertragene Lastdrehmoment ML ge-
genüber dem Festlager. Der Rotationswinkel wird an der Antriebsseite (proximal) und auf der
distalen Seite über je einen magnetischen Inkrementalgeber (Siko MR200, 100Pole) und Sen-
sor (Siko MSK210) mit einer Auﬂösung von 0,014° (Herstellerangabe) erfasst. Bedingt durch
die Auﬂösung der Sensoren sowie der Mess- und Regelstrecke liegt für den Arbeitsraum (± 30°,
± 200 °/s) die Positionierpräzision bei maximal 0,135° mit einer Richtigkeit von unter 0,2°.
Zur Überprüfung der Federkennlinie wird der AvTS-Prototyp zunächst ohne Antrieb in dem
vorgestellten Prüfstand vermessen und das Steiﬁgkeitsverhalten ermittelt. Die Messewerte der
Steiﬁgkeitsmessung sind in Abbildung 7.18 a den Zielsteiﬁgkeiten des AvTS-Systems gegenüber
gestellt. Hierbei stellt der rote Verlauf eine gesamtheitlich hohe Federsteiﬁgkeit dar, welche mit
hart bezeichnet ist. Eine mittlere Federsteiﬁgkeit ist mit mittel und eine geringe Federstei-
ﬁgkeit ist mit weich bezeichnet. Der Messwertverlauf zeigt eine ausgeprägte Hysteresekurve,
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welche auf innere Reibung [118] und Coulomb'sche Reibung (geschwindigkeitsunabhängige tro-
ckene Reibung) [135] zwischen den Federwicklungen sowie zwischen den Federenden und der
Federführung in der Abtriebswelle zurückzuführen ist. Weiterhin zeigt Abbildung 7.18a einen
asymmetrischen Kennlinienverlauf, welcher durch unterschiedliche Anteile der Reibungseinﬂüsse
bei den Federn entsteht. Die passive Federkennlinie liegt in weiten Bereichen nahe der Ziel-
Steiﬁgkeitskennlinien und erlaubt ein eﬃzientes System durch geringen aktiven Aufwand zur
Variation des Systemverhaltens. Eine Gegenüberstellung zu dem mechanischen Verhalten des
passiven Rotationsadapters 4R40 von Otto Bock ist in Abschnitt E.5 dargestellt.
Messungen bei verschiedenen Rotationsgeschwindigkeiten von 10 °/s, 50 °/s und 100 °/s im Be-
triebsbereich von ± 20° zeigen geschwindigkeitsproportionale Eﬀekte, welche vorwiegend durch
das Radialkugellager im Gehäuse, den Lagern von Getriebe und Motor, hervorgerufen werden.
Das daraus resultierende dissipative Drehmoment ist in Summe unter 0,35Nm (im Arbeitsbe-
reich). Weiterhin ersichtlich sind geschwindigkeitsabhängige Drehmomentschwingungen (siehe
Abbildung 7.18 b), welche von dem bürstenlosen Gleichstrommotor durch das bauartbedingte
Rastmoment (geschwindigkeitsabhängig!) hervorgerufen werden.
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Abbildung 7.18: Mechanisches Systemverhalten des AvTS-Prototypen (schwarz) in quasi-statischer Messung (oh-
ne Antrieb) gegenüber den Zielsystemsteiﬁgkeiten (a) und mechanisches Systemverhalten des AvTS-Prototypen
mit Antrieb und Feder bei verschiedenen Rotationsgeschwindigkeiten von 10 °/s, 50 °/s und 100 °/s (b)
7.5 Variation des Systemverhaltens - Struktur und Validierung am Prüfstand
Die Struktur zur Variation des Systemverhaltens, visualisiert in Abbildung 7.19, zeigt den Auf-
bau des AvTS-Systems hinsichtlich der Signalverarbeitung und Steuerungsprozesse. Im Folgen-
den wird auf die Torsionssteiﬁgkeitsvariation in der Standphase eingegangen. Auf Basis der
Gangerkennungsinformationen erfolgt über die Basis-Setup-Matrix eine Parameterauswahl der
Ziel-Systemsteiﬁgkeit. Mit dem Messwert des aktuellen Relativwinkels ∆ϕ (zwischen proximaler
und distaler AvTS-Anbindung) wird eine Sollwertvorgabe M soll berechnet, welche durch das
AvTS-System geregelt werden soll. Zur Berücksichtigung der Hysterese des mechanischen Sys-
tems (siehe Abschnitt 7.4), ﬁndet eine Sollwertadaption über ein Federmodell statt. Aus der
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Sollwertvorgabe M soll, der Berechnung von M ist∗ aus dem Federmodell, wird das angepass-
te Stelldrehmoment M soll∗ bestimmt und über die Regeleinheit (Maxon EPOS2) am Antrieb
mittels eines Stromreglers gestellt. Dynamische Eﬀekte, wie Dämpfung und Einﬂüsse der Mas-
senträgheit, werden aufgrund der quasi-statischen Betrachtung in der Standphase vorerst nicht
berücksichtigt. Für die Schwungphasenregelung zeigt sich die Impedanzregelung als ein geeigne-
























































 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts
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Abbildung 7.19: Struktur der Regelungsprozesse
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7.5.1 Modell zur Abbildung von Nichtlinearitäten im System
Die gemessenen Nichtlinearitäten der AvTS-Hardware ohne Antrieb (siehe Abschnitt 7.4) werden
in einem Federmodell abgebildet. Die Entwicklung der Übertragungsfunktion zur Modellerstel-
lung erfolgt auf Basis eines Neuronalen Netzwerkes mit Fehlerrückführung (multilayer percept-
rons mit backpropagation-Algorithmus) [117, 163]. Zur Nutzung des Neuronalen Netzes werden
die Eingangsdaten xj zu 70% Trainingsdaten für den Algorithmus, 15% als Validierungsdaten
und 15% als Testdaten aufgeteilt. Die Trainingsdaten dienen der Ermittlung der Gewichte wj
und der Schwellwerte b, während die Validierungsdaten die Generalisierungsfähigkeit des Net-
zes prüfen und das Training bei konvergiertem Fehlerwert oder ansteigendem Fehlerwert der
Validierung beenden. Die Testdaten dienen zur Bewertung der Netzgüte (Netzstruktur und Pa-
rameter) [117]. Der Algorithmus berechnet die Gewichtungsparameter und die Schwellwerte für
die Übertragungsfunktion mit dem Ziel einer möglichst guten Annäherung an M ist in Abhän-
gigkeit der Eingangsdaten. Eine Untersuchung anhand der Validierungsdaten zeigt eine hohe
Netzgüte für ein Neuronales Netz von zwei Ebenen mit jeweils 25 Neuronen unter Verwendung







In Abbildung 7.20 ist die Vorgehensweise zur Erstellung des Federmodells visualisiert. Die Model-
lierung der Federhysterese basiert auf Messdaten des AvTS-Systems ohne verbauten Antrieb. Für
die Messungen wurde der Relativwinkel∆ϕ der Bewegungssituationen des Testzyklus als Trajek-
torienvorgabe ϕsoll für den Prüfstandsantrieb verwendet (vgl. Abbildung 7.17). Das gemessene
Drehmoment ML (entspricht hier M ist), die Trajektorienvorgabe ∆ϕ sowie die abgeleitete Re-
lativwinkelgeschwindigkeit ∆ϕ˙ dienen dem Neuronalen Netz als Eingangsdaten zur Berechnung
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Abbildung 7.20: Vorgehensweise zur Erstellung des Federmodells mittels eines Neuronalen Netzes
Die Ergebnisse der Validierung sind in Abbildung 7.21 aufgeführt. Die Berechnungen für die
DrehmomentverläufeM ist∗ (rot) der einzelnen Bewegungssituationen aus dem Neuronalen Netz
zeigen für diese prototypische Anwendung hinreichend gute Näherungen zu den gemessenen Last-
drehmomenten ML = Mist (blau). Abbildungen der Hystereseverläufe sind in Abschnitt E.6
aufgeführt. Es sind Abweichungen zwischen der Berechnung und dem Messwert zu Beginn des
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Gangzykluses beim geraden Gehen und 180°-Drehungen kontralateral ersichtlich. Deren Aus-
wirkung auf den Probanden ist bei klinischen Tests zu untersuchen. Die Abweichungen der
Berechnungen zu dem Messwert in der Schwungphase (rechts der gestrichelten Linie) weisen
meist eine Nullpunktverschiebung durch Haftreibung auf, welche in der gesonderten Regelstra-
tegie (Positionsregelung über Impedanzregelung) für die Schwungphase zur Fußwinkelvariation
zu berücksichtigen ist (hier nicht vorgestellt). Die aus dem Neuronalen Netz resultierenden be-
rechneten Parameter und die Übertragungsfunktion werden in die AvTS-Software implementiert.
Für die drehgeschwindigkeitsabhängigen Nichtlinearitäten des AvTS-Antriebs, unter anderem
in Form von Drehmomentschwingungen (siehe Abbildung 7.18 b), konnte vorerst keine zufrie-
denstellende Näherung gefunden werden. Neben linearen Ansätzen führte ein Modell einer pa-
rametrisierten Stribeck-Kurve ebenso wie ein Ansatz über ein Neuronales Netzwerk zu keinem
akzeptablen Ergebnis und bedarf weitergehender Untersuchungen. In der folgenden Validierung
ﬁndet keine Kompensation dieser Eﬀekte statt.
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Abbildung 7.21: Gegenüberstellung des gemessenen Systemverhaltens des Prototypen (nur Federn, ohne Antrieb)
(blau) zu dem geschätzten Hystereseverhalten des Verlustmodells (rot) auf Basis des Neuronalen Netzwerks.
Links der gestrichelten Linie ist die Standphase, rechts davon die ungeregelte Schwungphase.
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7.5.2 Validierung Standphasenregelung
Die im Folgenden vorgestellte Validierung stellt den autarken Betrieb des AvTS-Systems in der
Standphase inklusive aller Nichtlinearitäten dar. Für die Validierung dient dem Prüfstandsan-
trieb der Testzyklus als Trajektorienvorgabe. Aufgabe des AvTS-Systems ist das Erzeugen des
empfohlenen Steiﬁgkeitsverhaltens für die einzelnen Bewegungssituationen aus der Basis-Setup-
Matrix (vgl. Abschnitt 4.5). Das Eingangssignal des AvTS-Systems ist das Motorencodersignal,
welches dem Relativwinkel ∆ϕ entspricht (vgl. Abbildung 7.17 und Abbildung 7.19). Durch
die Sollgrößenadaption wird die Führungsgröße M soll∗ für die Regeleinheit ermittelt (vgl. Ab-
bildung 7.19). Die Regeleinheit stellt diese als Drehmomentvorgabe am AvTS-Antrieb. Das von
dem AvTS-System aufgebrachte DrehmomentM ist wird als LastdrehmomentML gemessen und
dem Soll-Systemverhalten M soll in Abbildung 7.21 für die einzelnen Bewegungssituationen ge-
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Abbildung 7.22: Vorgehensweise zur Erstellung des Feder-Verlustmodells mittels eines Neuronalen Netzes
In Abbildung 7.21 deutlich sichtbar sind Schwingungen zusätzlich zu den Abweichungen der Be-
rechnung des Federmodells. Diese Abweichungen können auf den in Abschnitt 7.5.1 vorgestellten
Drehmomentschwingungen sowie der Regeleinheit basieren. Die bauartbedingten Drehmoment-
schwingungen des bürstenlosen Gleichstrommotors (Maxon EC40i) können durch Austausch
mit einem Gleichstrommotor mit einem schräg genutetem Eisenkern vermindert oder mit ei-
senloser Wicklung vermieden werden [3]. Eine Recherche bei Motorenherstellern (Faulhaber,
Maxon und Bühler) unter den gegebenen Anforderungen für Bauraum, Gewicht und Leistung
(vgl. Abschnitt 7.1) zeigte keinen geeigneten Antrieb als Serienprodukt. Einen weiteren Ansatz
zur Reduktion der Schwingungen bietet eine Weiterenwicklung der Regelungsstruktur, um das
von der Statorposition abhängige Rastmoment des Motors zum Beispiel über ein Beobachter-
modell zu berücksichtigen.
1107 Entwicklung und Realisierung eines Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung
GC in %































im Kreis gehen, ipsilateral
GC in %




















im Kreis gehen, kontralateral
GC in %























































im Kreis gehen, ipsilateral
i







































































im Kreis gehen, ipsilateral
GC in %




















im Kreis gehen, kontralateral
GC in %























































im Kreis gehen, ipsilateral
GC in %




















im Kreis gehen, kontralateral
GC in %























Abbildung 7.23: Gemessenes Drehmomentverhalten des AvTS-Systems (blau) gegenüber dem Soll-
Systemverhalten (schwarz) bei Vorgabe einzelner Bewegungssituationen des Testzykluses unter Berücksichtigung
der empfohlenen Torsionssteiﬁgkeit nach der Basis-Setup-Matrix (vgl. Abschnitt 4.5). Links der gestrichelten
Linie ist die Standphase, rechts davon die ungeregelte Schwungphase.
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7.6 Ergebnisse
Basierend auf der resultierenden Basis-Setup-Matrix der Probandenstudie in Kapitel 4 und den
Messdaten von passiven Rotationsadaptern werden Soll-Systemverhalten deﬁniert. Weitere An-
forderungen an das zu entwickelnde System zeigten Referenzdaten von passiven Rotationsad-
aptern (vgl. Abschnitt 2.3.2) sowie semi-aktiven [153] und aktiven Konzepten [146]. Auf Basis
dieser Anforderungen wird ein Vergleich von drei Antriebskonzepten durchgeführt. Mittels eines
Testzyklus, bestehend aus Messdaten einzelner Bewegungssituationen aus Kapitel 4, stellt eine
Pareto-Front die maximal erforderliche Motorleistung der Antriebskonzepte dem Energiebedarf
für einen Testzyklus gegenüber. Der parallel-elastische Antrieb präsentiert hierbei eine bessere
Eignung gegenüber einem seriell-elastischen Antrieb und Direktantrieb für die Anwendung in ei-
nem Rotationsadapter mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und wird in einem prototypischen Aufbau
realisiert. Der Prototyp wird hinsichtlich seinen auslenkungs- und geschwindigkeitsabhängigen
Eigenschaften auf einem Torsionsprüfstand untersucht und weist eine ausgeprägte Federhysterese
sowie eine Drehmomentwelligkeit des Prototypenmotors auf. Für eine Variation der Systemstei-
ﬁgkeit nach der Basis-Setup-Matrix wird für die Regelung in der Standphase, welche über eine
Blackbox-Regeleinheit (Maxon EPOS2) erfolgt, eine Sollgrößenadaption über ein Modell der
Federhysterese implementiert. Die Validierung des Federmodells, welches über ein Neuronales
Netz erzeugt wird, zeigt eine hinreichend genaue Berechnung des Systemverhaltens und wird
in die Systemsoftware des Prototypen implementiert. Ansätze für ein Modell zur Abbildung
der geschwindigkeitsabhängigen Eﬀekte führten bis dato nicht zu einer hinreichenden Güte. Zur
Berücksichtigung aller Nichtlinearitäten des gesamten Prototyps weist eine Validierung des Ge-
samtsystems am Prüfstand vielversprechende Annäherungen des geregelten Systemverhaltens
zu dem Soll-Systemverhalten auf. Aufgrund der bestehenden Schwingungen im Drehmoment-
verhalten des Motors sind jedoch weitere Untersuchungen zur Minderung der Schwingungen
notwendig.
Die vorgestellte Entwicklung und Realisierung eines Rotationsadapters mit variabler Steiﬁg-
keit stellt eine Teilfunktion des angestrebten Systems dar. Die Regelung des Fußwinkels in der
Schwungphase und deren Validierung wurde hier nicht explizit vorgestellt. Sie basiert auf einer
mit der Standphasenregelung kombinierten Impdanzregelung und wird in weiteren Veröﬀentli-
chungen detailliert erläutert.
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8 Funktionstests des prototypischen Systems durch
amputierte Menschen
Im folgenden Kapitel wird die Durchführung von Gesamtsystemtests des realisierten AvTS-
Prototypen bei der Firma Blatchford Ltd. durch amputierte Probanden vorgestellt. Nach Er-
läuterung der Variation der Systemeigenschaften (Anpassung der Torsionssteiﬁgkeit und des
Fußwinkels) und Validierung der Funktionen am Prüfstand (siehe Abschnitt 7.5) erfolgt nun eine
qualitative Funktionsprüfung durch amputierte Probanden. Hierfür stellten sich drei unterschen-
kelamputierte und zwei oberschenkelamputierte Menschen zur Verfügung (siehe Abbildung 8.1).
Abbildung 8.1: Fotograﬁen der drei unterschenkelamputierten (oben) und zwei oberschenkelamputierten Proban-
den (unten) mit eingebautem AvTS zur Durchführung der Funktionstests
Nach Implementierung und Eingewöhnung an den Prototypen des aktiven Rotationsadapters
mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkelstellung (AvTS) sowie das Tragen eines kleinen
Rucksacks mit Peripheriegeräte (Batterie und Regelgeräte) erfolgte ein Training des in Kapitel 6
vorgestellten Algorithmus zur Detektion der Gangsituation auf das individuelle Gangmuster
jedes Probanden. Das Training beinhaltete die Gangsituationen gerades Gehen sowie im Kreis
gehen und 90°-Drehungen, jeweils in beide Richtungen. Der anschließende Funktionstest des
Systems gliedert sich in mehrere Teilabschnitte, wie in Abbildung 8.2 dargestellt.
Im manuellen Betrieb wird die Variation der Torsionssteiﬁgkeit und des Fußwinkels über eine
graﬁsche Nutzeroberﬂäche am mobilen PC gesteuert. Somit erlebt der Proband einzelne sepa-
rierte Betriebszustände. Durch diesen Test in verschiedenen Gangsituationen werden weiterhin
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Präferenzen der fünf amputierten Menschen in den jeweiligen Situationen erhoben und somit
eine individuelle Setup-Matrix generiert. Dies ermöglicht eine Überprüfung und Erweiterung der
Basis-Setup-Matrix (vgl. Abschnitt 4.5).
Zur Abbildung eines möglichst realen Betriebsszenarios erfolgt im automatisierten Betrieb kein
externer Eingriﬀ in das System und keine Vorgabe der Gangsituation. Für eine nachgelagerte
Analyse werden Sensor- und Betriebsdaten gespeichert. Es wurden auch hier, wie im manuellen
Betrieb, die Probanden nach ihrem persönlichen Gefühl hinsichtlich der Systemeigenschaften
(Zeitpunkt und Adaption von Steiﬁgkeitsverhalten und Fußanstellung) befragt. Der Funktions-
test im automatisierten Betrieb konnte, aufgrund von technischen Problemen, lediglich mit einem
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Abbildung 8.2: Übersicht der Funktionstests
Den subjektiven Einschätzungen der Probanden zufolge besteht eine gute Funktionalität des
AvTS-Systems. Die beiden Probanden, welche auch den automatisierten Modus testeten, be-
richten von einer situationsgerechten und zeitlich passenden Änderung der Torsionssteiﬁgkeit
sowie des Fußwinkels. Es konnte eine deutlich spürbare Belastungsreduktion am Beinstumpf bei
schnellem Gehen und Richtungswechsel sowie ein geringerer Kraftaufwand bei Richtungsände-
rungen wahrgenommen werden. Das Gewicht des AvTS sowie der gesamte Systemaufbau wurde
von den Probanden als spürbar aber nicht einschränkend empfunden. Trotz der eingeschränkten
Probandenanzahl und g dlegenden Test zenarien kann davon ausg gangen werden, dass die
Funktionen des getesteten Systems künftigen Nutzern eine wesentliche Komfor steigerung und
Bewegungsunterstützung bei dynamischen Gangsituatione bietet.
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9 Zusammenfassung und Ausblick
Menschen mit Amputationen benötigen für ein selbstbestimmtes Leben adäquate Hilfsmittel
zur Wiederherstellung ihrer Mobilität. Aktuell bestehende Produkte für Beinprothesen bieten
für Bewegungssituationen des geraden Gehens sowie dem Überwinden von Höhenunterschie-
den mechatronische Lösungen zur optimierten Bewegungsunterstützung. Zur Durchführung von
Richtungsänderungen bestehen bisher nur rein passive Rotationsadapter. Diese Produkte können
die kritischen Belastungen auf den Stumpf reduzieren, besitzen aber keine Variabilität hinsicht-
lich ihres Torsionssteiﬁgkeitsverhaltens.
In dieser Arbeit wird zunächst der Einﬂuss variabler Torsionssteiﬁgkeit sowie eine Variation des
transversalen Fußwinkels bei Richtungswechselsituationen auf die Belastungen am Stumpf unter-
sucht. Für dieses Teilziel der Arbeit wird ein Messsystem entwickelt und realisiert, welches in die
Prothesenstruktur integriert wird. Dort erfasst es lokale Belastungen, welche unvermindert auf
den Beinstumpf übertragen werden, sowie die Bewegungen der Prothese in den sechs Raumach-
sen. Mit Hilfe einer Probandenstudie mit zwei Unterschenkelamputierten werden die Gangsitua-
tionen des gerades Gehens, im Kreis gehens (beide Richtungen) und 90°-Drehungen (rechts und
links) in verschiedenen Ganggeschwindigkeiten untersucht. Für jede dieser Gangsituationen wer-
den die Einﬂüsse von variierter transversaler Torsionssteiﬁgkeit sowie verändertem transversalen
Fußwinkel auf die gemessenen Belastungen analysiert und mit erhobenen Probandenrückmel-
dungen abgeglichen. Aus den Korrelationen des Komfortempﬁndens der amputierten Probanden
und den Belastungsmesswerten ergeben sich probandenspeziﬁsche Setup-Matrizen als ein Er-
gebnis dieser Studie. Diese Setup-Matrizen enthalten auf Gangsituation und -geschwindigkeit
abgestimmte Kombinationen aus Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkel, um die Stumpfbelastung zu
reduzieren und somit den Komfort zu steigern. Auf diese Weise können Beinprothesenträger
gezielt in dynamischen Bewegungssituationen unterstützt werden.
Das zweite Teilziel dieser Arbeit ist die Umsetzung der identiﬁzierten Variabilität der Torsions-
steiﬁgkeit und des Fußwinkels in einen Prototypen. Mittels der Methode zur Mensch-Maschine-
zentrierten Entwicklung werden Entwicklungsschwerpunkte identiﬁziert und priorisiert. Aus die-
ser Methode resultierend zeigen die Gangerkennung für eine Regelung des Systems sowie der
Antrieb des Systems einen hohen Stellenwert. Zur Gangerkennung wird ein Algorithmus vorge-
stellt, welcher Informationen der Gangphase (Stand- und Schwungphase), Ganggeschwindigkeit
sowie Gangrichtung bereit stellt. Diese Informationen dienen der Auswahl der Torsionssteiﬁgkeit
und des Fußwinkels für die jeweilige Bewegungssituation aus der Setup-Matrix. Die Auswahl ge-
eigneter Messsignale einer Inertial-Messeinheit (IMU) für den Algorithmus erfolgt durch Analyse
der Bewegungsmessungen von der Probandenstudie. Die Unterschenkelwinkelgeschwindigkeit in
der Sagittalebene erweist sich durch entsprechende charakteristische Merkmale als geeignetes
Messsignal für die Detektion der Gangphasen und -geschwindigkeit. Zur Schätzung der Gang-
geschwindigkeit wird der Extremwert des Messsignals in der Schwungphase verwendet. Eine
experimentelle Validierung des Algorithmus mit Hilfe von Messreihen mit zwölf Nichtamputier-
ten unter Ganggeschwindigkeitsvariation zeigt eine eindeutige Identiﬁzierung der Gangphasen.
Die Ganggeschwindigkeitsschätzung ist durch ein kurzes Training des Algorithmus auf einem
Laufband möglich. Die Gangrichtungserkennung erfolgt über die Winkelgeschwindigkeit des
Unterschenkels in der Frontalebene, welche ebenfalls über die IMU erfasst wird. Eine Fuzzy-
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Logik diﬀerenziert die Gangrichtung in gerades Gehen, Drehung nach rechts oder links. Eine
Validierung wird mit acht Nichtamputierten in zwei unterschiedlichen Parcours durchgeführt.
Durchschnittlich werden 95,67% der Bewegungsrichtungen für einen Parcours in Form einer
Acht und 97,39% für einen Hindernisparcours korrekt detektierte.
Nach Erhebung der Anforderungen an das System und Deﬁnition von drei gewünschten Sys-
temsteiﬁgkeiten, auf Basis eines passiven Rotationsadapters, ﬁndet ein Vergleich geeigneter
Antriebskonzepte für eine prototypische Realisierung eines Rotationsadapters mit variabler Tor-
sionssteiﬁgkeit und Fußwinkel statt. Im Hinblick auf erforderliche Maximalleistung und En-
ergieverbrauch werden Direktantrieb, seriell-elastische und parallel-elastische Antriebskonzepte
gegenüber gestellt. Zur realistischen Untersuchung wird speziell ein Testzyklus entwickelt, wel-
cher einen typischen Tagesablauf abbildet. Dieser Testzyklus basiert auf den Belastungs- und
Bewegungsmessdaten der einzelnen Bewegungssituationen aus der Probandenstudie und dient
den Berechnungen als Datenbasis. Das parallel-elastische Antriebskonzept wird als bestes Kon-
zept identiﬁziert. Durch deutlich geringeren Energieverbrauch und Maximalleistung gegenüber
den anderen beiden Konzepten wird das parallel-elastische Antriebskonzept für die Verwendung
in einem Prototypen ausgewählt. Die Umsetzung erfolgt über einen Gleichstrommotor paral-
lel zu zwei Torsionsfedern. Integriert in ein Gehäuse ermöglicht der Prototyp eine Variation
der Torsionssteiﬁgkeit in der Standphase sowie die Einstellung eines variablen Fußwinkels in
der Schwungphase. Die Regelung der Torsionssteiﬁgkeit und des Fußwinkels wird durch eine
externe Regeleinheit ausgeführt. Die dafür benötigte Sollgröße wird nach der Informationsbe-
reitstellung der Gangerkennung durch die Setup-Matrix ausgewählt und unter Berücksichtigung
von Nichtlinearitäten mittels einer Sollgrößenadaption, ähnlich einer Impedanzregelung, berech-
net. Der Prototyp und dessen Regelung für die Standphase wird inklusive der programmierten
und implementierten Software zur Parameterauswahl und Sollgrößenadaption an einem Prüf-
stand getestet. Als Bewegungsvorgabe für den Prüfstand dienen einzelne Bewegungssituationen
des Testzyklus, um realitätsnahe Randbedingungen zu gewährleisten. Ergebnisse dieser Prüf-
standsvalidierung zeigen ein funktionsfähiges System. Abschließend erfolgt eine Erprobung mit
fünf beinamputierten Menschen in verschiedenen separierten Tests sowie autonomen Betrieb des
Gesamtsystems. Die Probanden berichten positiv von einer spürbar geringeren Beinstumpfbe-
lastung bei schnellem Gehen und Richtungsänderungen sowie einer geringeren Kraftaufwendung
zur Durchführung von Richtungsänderungen.
Die in dieser Arbeit erzielten Ergebnisse stellen eine Basis für weitere Forschung und Entwick-
lung von Rotationsadaptern mit variabler Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkel dar. In künftigen
Schritten sollten sowohl einzelne Aspekte optimiert als auch das Gesamtsystem in klinischen
Studien evaluiert werden. Eine erstellte Basis-Setup-Matrix kombiniert die individuellen Setup-
Matrizen der einzelnen Probanden und stellt eine erste Grundlage der Parameterauswahl für
diese Studien zur Verfügung. Die Software zur automatisierten Auswahl der Torsionssteiﬁgkeit
und des Fußwinkels aus dieser Matrix kann durch Weiterentwicklung des Gangerkennungsal-
gorithmus verbessert werden. Besonders die Identiﬁkation des Standphasenendes stellt bei sehr
langsamen oder untypischen Bewegungsmustern eine große Herausforderung dar. Weiterhin kann
mittels einer detaillierteren Diﬀerenzierung der Gangrichtungserkennung sowie einer exakteren
Ganggeschwindigkeitsschätzung die Setup-Matrix in weitere Bewegungssituationen untergliedert
werden und somit noch gezielter den Amputierten in dynamischen Gangsituationen unterstüt-
zen. Dies ist für die Gangrichtungserkennung über eine erweiterte und detailliertere Fuzzy-Logik
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mit mehreren gegliederten Bereichen möglich. Zur präziseren Ganggeschwindigkeitsschätzung ist
eine Erfassung der individuellen Korrelation des Messwertes zu der Ganggeschwindigkeit not-
wendig. Dies kann im Rahmen einer üblichen Prothesenversorgung über ein Laufband vor Ort
erfolgen.
Die Umsetzung eines Prototypen bildet eine Herausforderung hinsichtlich der Regelung des
Systemverhaltens. Über ein Neuronales Netz wird die ausgeprägte Federhysterese in einem
Verlustmodell abgebildet, welches über den Testzyklus trainiert wurde. Diese realitätsnahen
Eingangsdaten des Modells decken den Großteil der täglichen Bewegungssituationen ab, sind
jedoch nicht allgemeingültig und sollten um weitere Bewegungssituationen erweitert werden.
Weiterhin zeigt die Validierung des Systems Schwingungen im Drehmomentverlauf, welche auf
den bürstenlosen Gleichstrommotor und dessen Regelung zurückzuführen sind. Im Zuge einer
Weiterentwicklung sollten weitere Konzepte zur Bereitstellung der mechanischen Federsteiﬁgkeit
untersucht werden. Die auf dem Prüfstand gemessenen Drehmomentschwingungen wurden nicht
von den Probanden bei den Funktionstests wahrgenommen, dennoch könnten andere Antriebs-
konzept diese Schwingungen mindern oder gänzlich ausschließen. Beispielsweise sind hier eisen-
lose Gleichstrommotoren oder elektromagnetische Konzepte zu nennen. Eine Weiterentwicklung
der Sollgrößenadaption, welche das dynamische Verhalten des Systems berücksichtigt, kann die
Leistungsfähigkeit und Regelgüte des Systems steigern. Zum Beispiel könnten Beobachtermodelle
das Systemverhalten, inklusive der Drehmomentwelligkeit, Dämpfungs- sowie Massenträgheits-
eﬀekte, abbilden.
Nach Miniaturisierung und Optimierung der Hardware und Software, sollten klinische Tests mit
heterogenen Gruppen von Amputierten mit einer hohen Anzahl an Teilnehmern die vorteilhaften
Funktionen und Einstellparameter der Setup-Matrix validiert werden.
Der in dieser Arbeit entwickelte und realisierte Prototyp zur Variation der Torsionssteiﬁgkeit
und Fußwinkelstellung bietet eine Grundlage für die Weiterentwicklung und Realisierung als
Produkt. Wie bereits mit einer geringen Anzahl von Probanden und prototypischen Aufbau ge-
zeigt, besteht mit den Funktionen einer variierten Torsionssteiﬁgkeit und Fußanstellung ein hohes
Potential zur Reduktion der Beinstumpfbelastung und damit einhergehend einem komfortable-
ren Gang. Mit einer dadurch resultierenden Steigerung der Mobilität wird die Partizipation in
der Gesellschaft sowie im alltäglichen Leben gefördert und somit die Rehabilitation und Inklusion
weiter forciert.
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 O. Pätkau: Application of dierent control strategies to the forward dynamic simulation of human
gait. Master Thesis, TU-Darmstadt, 2014
 V. Noll: Konzeptentwicklung und Parameteridentikation eines biomechanischen Modells der
Stumpf-Schaft-Schnittstelle von Beinprothesen. Master Thesis, TU-Darmstadt, 2014
Bachelorarbeiten
 J. Weitz: Miniaturisierung eines Messsystems zur Integration in Beinprothesen. Bachelor Thesis,
TU-Darmstadt, 2016
 S. Winter: Optimierung eines prototypischen Antriebs mit variabler Steiﬁgkeit. Bachelor Thesis,
TU-Darmstadt, 2016
 M. Steinhausen: Entwicklung und Implementierung eines Testzyklus an einem Prüfstand für
Beinprothesen. Bachelor Thesis, TU-Darmstadt, 2015
 F. Feike:Konzeptioneller Vergleich von Topologien zur Generierung variabler Steiﬁgkeit. Bachelor
Thesis, TU-Darmstadt, 2015
 A. Heinz: Prototypenentwicklung einer adaptiven Beinprothesenkomponente. Bachelor Thesis,
TU-Darmstadt, 2015
 P. Scholl: Untersuchung verschiedener Ansätze für die Entwicklung eines aktiven Prothesenknie-
gelenks mit Steigkeit und Dämpfung. Bachelor Thesis, TU-Darmstadt, 2014
 V. Haberstroh: Analyse eines Messsystems für biomechanische Studien. Bachelor Thesis, TU-
Darmstadt, 2014
 T. Keller: Vergleich von Antriebstopologien zur Anwendung in der Beinprothetik. Bachelor The-
sis, TU-Darmstadt, 2014
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Forschungsseminare - Studentische Literaturrecherchearbeiten
 D. Frey: Gangerkennung und -analyse mittels Inertial-Messsysteme. Forschungsseminar, TU-
Darmstadt, 2015
 M. Kuhmann: Biomechanische Ganganalysen. Forschungsseminar, TU-Darmstadt, 2014
 C. Schumacher: Fluidtechnik in der Beinprothetik. Forschungsseminar, TU-Darmstadt, 2014
 H. Engelbart: Biomechanische Auswirkungen bei Variation der Positionierung von Prothesen-
komponenten. Forschungsseminar, TU-Darmstadt, 2014
 M. Münch: Gangphasen- und Gangmusterdetektion in Beinprothesen. Forschungsseminar, TU-
Darmstadt, 2014
 M. Stepper: Biomechanische Auswirkung bei Variation von Prothesenkomponenten. Forschungs-
seminar, TU-Darmstadt, 2014
 O. Pätkau: Betriebs- und Regelstrategien adaptiver Prothesenkomponenten. Forschungsseminar,
TU-Darmstadt, 2013
 S. Beutel: Umsetzung anatomischer Freiheitsgrade in der Beinprothetik. Forschungsseminar, TU-
Darmstadt, 2013
 M. Flor: Stand der Technik im Bereich Schafttechnik von Beinprothesen. Forschungsseminar,
TU-Darmstadt, 2013
 S. Fujiwara: Identiﬁkation und Charakterisierung von Einﬂussfaktoren beim Stolpern. For-
schungsseminar, TU-Darmstadt, 2013
 V. Noll: Identikation und Charakterisierung von Einussfaktoren am Fuß bezüglich des Gangver-
haltens. Forschungsseminar, TU-Darmstadt, 2012
 F. Schültje: Identikation und Charakterisierung von Einussfaktoren am Knie und Unterschen-
kel bezüglich des Gangverhaltens von transfemoral Amputierten. Forschungsseminar, TU-
Darmstadt, 2012
Advanced Design Projects / Advance Research Projects - Studentische Projektteamarbeiten
 J. Hahn, T. Müller, N. Nostadt, J. Reitz, D. Stenger: Regelung eines parallel-elastischen Antriebs.
Advanced Research Project, TU-Darmstadt, 2016
 N. Ehl, P. Leise, B. Lindner, F. Scheﬀer, M. Schumacher: Entwicklung eines Prototyps zur Ad-
aptierung von dynamischen Gangsituationen. Advanced Design Project, TU-Darmstadt, 2014
 C. Mao, G. Martin, C. Peng, N. Schweizer, F. Unterderweide: Konzeptentwicklung eines Pro-
totyps zur Adaptierung von dynamischen Gangsituationen. Advanced Design Project, TU-
Darmstadt, 2013
 S. Beutel, M. Flor, S. Fujiwara, T. Rützel, O. Sandig: Konzeptentwicklung eines Prüfstands zur
Validierung von Sensormodulen. Advanced Design Project, TU-Darmstadt, 2012




A Anhang - Kapitel 2
A.1 Mobilitätsgrade
Klassiﬁzierung von Amputierten nach deren Mobilität [173]:
Mobilitätsgrad 0: Nichtgehfähiger
Der Patient besitzt aufgrund des schlechten physischen und psychischen Zustandes zur Zeit selbst
mit fremder Hilfe nicht die Fähigkeit, sich mit einer Prothese fortzubewegen oder sie zum Transfer zu
nutzen. Eine kosmetische, nicht mobilisierende Prothesenversorgung zur Wiederherstellung des äußeren
Erscheinungsbildes kann angezeigt sein. Therapieziel: Wiederherstellung des äußeren Erscheinungsbil-
des, Mobilisierung mit dem Rollstuhl.
Mobilitätsgrad 1: Innenbereichsgeher
Der Patient besitzt die Fähigkeit oder das Potenzial, eine Prothese für Transferzwecke oder zur Fort-
bewegung auf ebenen Böden mit geringer Gehgeschwindigkeit zu nutzen. Gehdauer und Gehstrecke
sind aufgrund seines Zustandes stark limitiert. Therapieziel: Wiederherstellung der Stehfähigkeit und
der auf den Innenbereich limitierten Gehfähigkeit.
Mobilitätsgrad 2: Eingeschränkter Außenbereichsgeher
Der Patient besitzt die Fähigkeit oder das Potenzial, sich mit einer Prothese mit geringer Gehgeschwin-
digkeit fortzubewegen und dabei niedrige Umwelthindernisse, wie Bordsteine, einzelne Stufen oder
unebene Böden, zu überwinden. Gehdauer und Gehstrecke sind aufgrund seines Zustandes limitiert.
Therapieziel: Wiederherstellung der Stehfähigkeit, der auf den Innenbereich und auf den Außenbereich
limitierten Gehfähigkeit.
Mobilitätsgrad 3: Uneingeschränkter Außenbereichsgeher
Der Patient besitzt die Fähigkeit oder das Potenzial, sich mit einer Prothese mit mittlerer bis hoher,
auch veränderlicher Gehgeschwindigkeit fortzubewegen und dabei die meisten Umwelthindernisse zu
überwinden. Er besitzt außerdem die Fähigkeit, sich im freien Gelände zu bewegen und kann beruf-
liche, therapeutische und andere Aktivitäten ausüben, die die Prothese nicht überdurchschnittlicher,
mechanischer Beanspruchung aussetzt. Gegebenenfalls besteht ein erhöhter Sicherheitsbedarf aufgrund
Sekundärbedingungen (zusätzliche Behinderung, besondere Lebensbedingungen) in Verbindung mit
einem mittleren bis hohen Mobilitätsanspruch. Gehdauer und Gehstrecke sind im Vergleich zum
Unbehinderten nur unwesentlich limitiert. Therapieziel: Wiederherstellung der Stehfähigkeit, der im
Innenbereich nicht und im Außenbereich nur unwesentlich limitierten Gehfähigkeit.
Mobilitätsgrad 4: Uneingeschränkter Außenbereichsgeher mit besonders hohen Ansprüchen
Der Patient besitzt die Fähigkeit oder das Potenzial, sich mit einer Prothese wie der uneingeschränkte
Außenbereichsgeher fortzubewegen. Zusätzlich können aufgrund der hohen funktionellen Anforderun-
gen hohe Stoßbelastungen, Spannungen, Verformungen auftreten. Gehdauer und Gehstrecke sind nicht
limitiert. Therapieziel: Wiederherstellung der Stehfähigkeit, der im Innenbereich nicht und im Außen-
bereich unlimitierten Geh- und Mobilitätsfähigkeit.
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A.2 Übersicht verfügbarer Rotationsadapter am Markt
















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































A.2 Übersicht verfügbarer Rotationsadapter am Markt 143
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A.2 Übersicht verfügbarer Rotationsadapter am Markt 145
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B Anhang - Kapitel 3
147
B.1 Gegenüberstellung direkt-messender Systeme zur Kinetikerfassung































































































































































































































































































































































































































































































































































































148 B Anhang - Kapitel 3
B.2 Benutzeroberﬂäche der erstellten Messsystemsoftware
Abbildung B.1: Benutzeroberﬂäche der Messsystemsoftware - Hauptansicht mit Darstellung des Rauschen im
unbelasteten Zustand
Abbildung B.2: Benutzeroberﬂäche der Messsystemsoftware - Messsysteminformationen mit Erfassung der kine-
matischen Daten und Gewichte
B.2 Benutzeroberﬂäche der erstellten Messsystemsoftware 149
Abbildung B.3: Benutzeroberﬂäche der Messsystemsoftware - Probandeninformationen allgemeiner Art
Abbildung B.4: Benutzeroberﬂäche der Messsystemsoftware - amputationsspeziﬁsche Probandeninformationen
150 B Anhang - Kapitel 3
C Anhang - Kapitel 4
C.1 Einschlusskriterien für die Probanden der Studie
Folgende Kriterien müssen zur Teilnahme an der Gangstudie erfüllt sein:
 Alter zwischen 18 - 70 Jahren
 Körpergewicht unter 120 kg [21, 59, 113]
 Sich selbst als aktive Person beschreiben [21, 184, 186]
 Keine Medikation vor oder während den Tests oder medizinische Behandlung, welche sich
auf Wahrnehmung, kognitive Fähigkeiten oder Bewegungsausführung negative auswirkt
[111]
 In der Lage sein eine konstante selbstgewählte Geschwindigkeit (komfortabel) zu gehen
ohne zu Ermüdung
 In der Lage zu sein eine Distanz von 20m ohne Schmerzen zu gehen [111, 184, 186]
 Keine skelettale oder neurologische Erkrankung (außer Amputation) [21, 113, 186]
 Amputation mehr als 2 Jahre [21, 113, 184]
 Erfahrung mit dem jetzigen Prothesenaufbau mehr als 6 Monate (8 Std. pro Tag) ohne
techn. Hilfsmittel [21, 113, 186]
 Kein Sturz innerhalb der letzten 6 Monate [113, 184]
 Erfüllen der anatomischen und gesundheitlichen Voraussetzungen zum Tragen des Mess-
systems. Tibialer Freiraum >250mm
151
C.2 Probandendaten der Studie
Tabelle C.1: Probandendaten
#1 #2 #3
Datum der Messung 18. - 20.2.2014 19. & 20.1.2015 21 & 22.1.2015
Ort der Messung Mainleus,
Deutschland
Basingstoke, UK Basingstoke, UK
Geschlecht männliche männlich männlich
Alter zum Zeitpunkt der
Messung
55 39 22
Amputationsjahr 1974 2011 2011
Amputationsseite, -art links, transfemoral rechts, transtibial rechts, transtibial
Amputationsgrund Trauma Infektion Vaskuläre
Problematik











Körpergröße in cm 185 165 167,5
Schuhgröße (UK) 10 7 7
bevorzugte Hand links rechts rechts
bevorzugtes Standbein
jetzt / vor Amputation
















Beinlänge in cm 90 85,5 89
Abstand Kniedrehpunkt
zu Boden in cm
54,5 48,5 49,5
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 im Kreis gehen 1m Radius cw
 im Kreis gehen 1m Radius ccw
 im Kreis gehen 0,5m Radius cw
 im Kreis gehen 0,5m Radius ccw
 90° Drehung rechts
 90° Drehung links
 180° Drehung rechts





































































Abbildung C.1: Versuchsablaufplan der Probandenstudie
C.3 Versuchsablaufplan der Probandenstudie 153
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C.4 Übersicht der in der Probandenstudie durchgeführten Varianten
Tabelle C.2: Übersicht der untersuchten Varianten, Proband #2 (1), Proband #3 (2), nicht valide Daten (-)
Setup 1 2 3 4 5 6 7 8 9
TFW - 6 ° +6 ° 0 ° - 6 ° +6 ° 0 ° - 6 ° +6 ° 0 °
TTS 4R40 1 1 1 7 7 7 12 12 12
Bew.-situation Richtung GG
gerades Gehen 10m - komfort 2 2 1, 2 2 1 1 1
im Kreis gehen,
r= 1m
ccw komfort 2 2 2 1, 2 1 1 -
im Kreis gehen,
r= 1m
cw komfort 2 2 1, 2 1, 2 1 1 1
im Kreis gehen,
r= 0,5m
ccw komfort 2 - 1 1, 2
im Kreis gehen,
r= 0,5m
cw komfort 2 1 1 1, 2
90 °-Drehung rechts komfort 2 1 1 1
90 °-Drehung links komfort
180 °-Drehung rechts komfort 1, 2 2 1, 2 2 1 1 1
180 °-Drehung links komfort - 2 2 2 - 1 1
gerades Gehen 10m - langsam 2 2 0
im Kreis gehen,
r= 1m
cw langsam 2 2 2
im Kreis gehen,
r= 1m







180 °-Drehung rechts langsam 2 2 -
180 °-Drehung links langsam 2 - -
gerades Gehen 10m - schnell 2 2 2
im Kreis gehen,
r= 1m
cw schnell 2 2 2
im Kreis gehen,
r= 1m







180 °-Drehung rechts schnell 2 2 2
180 °-Drehung links schnell - 2 -
C.4 Übersicht der in der Probandenstudie durchgeführten Varianten 155
C.5 Charakteristische Kennwerte der Ganganalyse für gerades Gehen
Tabelle C.3: Typische Parameter der Ganganalyse (20 - 65 Jahre, Nichtamputierte, gerades ebenes Gehen) aus
[152, 155, 161, 79]
Kennwert Geschwindigkeit Einﬂuss








































14,5 13 generell kleiner generell größer

























14,5 13 generell kleiner generell größer
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Abbildung C.2: Exemplarische Darstellung der erfassten Rohmessdaten für eine Schrittfolge von drei Schritten
(geradem, 90°-Drehschritt rechts, gerade)
C.6 Beispiel einer Messdatenübersicht für eine Schrittfolge bei 90°-Rechtsdrehung 157
C.7 Korrelation der Messdaten zu den Probandenrückmeldungen
Tabelle C.4: Übersicht der Korrelation von den Messdaten zur den Probandenrückmeldungen von Proband #2










rt at route end 
(prosthesis 
inside)
 2A, 2B, 2F
Not good feeling, feeling of 
fallen over all time 
decreased 





internal roatation is 
not beneficial
A lot of twist in stumpf 
(bad)
external Map partly 






peaks in Fap 
and Fml
Straight 10m
left turn at 




Pressure on the fibular head, 
Straight: Subject has to correct 
the alignment during landing 
and stancephase
-


















internal alignment is 
not beneficial for 
straight gait and 
turning to prosth. side
minimum in Mpd
seems to be best 
















Pressure on the fibular head;
Turn: Easier to turn left, 
because the foot is aligned in 
the right direction. But more 
than the 6° are not good. 
Because it is just to start the 
turning. More would increase 
the load on the knee, because 
it does not turn like the foot.
alignment to circle 
center is beneficial if 
prosthesis is outside
 turn is  bad
external roatation 
is not beneficial
inside turning is easier, 
less pressure on the knee 
joint prosthesis side, step 
over possible, more 
naturally by turning
RA enable more 
deflection -> step 
over possible --> 
feeling of security 







"Easier", less pressure on knee 
and tibia head lateral
benefit of alignment 
towards circle center
Twist the hip out, foot 
goes other direction
--> alignment in 
opposite to turn 
direction is not 
beneficial
more prefered than 
prosthesis inside
Circling 1m
 cw (prosthesis 
inside)
2C, 2E, 2H
No stability, no pressure can 





no benefit of internal 
alignment
Less pressure of the hip, 
alignment is good
higher positive Map 
(2C)
RA reduce stress 
on stump
Less pressure on stump 
and knee with RA
Map closesd 
zu zero (2C)






2D, 2G, 2H, 2k_r
Easier than prosthesis inside , 
like r=1m
-
alignment to turn 
direction can be 





walking with prosth. 






 cw (prosthesis 
inside)




alignment in opposite 
to turn direction is not 
beneficial
Same as 1m circling;
Small circle is too small, 
dizzy, more concentration 
to not fall over
minimum of Map 
and Fap, lower 




Less pressure on stump 
lateral; Easier walking with 
RA
little higher 







2H, 2J, 2K_s, 2M
More pressure on hip, because 




alignment in opposite 
to turn direction is not 
beneficial
less pressure by turning







Worst than the neutral 
alignment: less pressure, better 
balance
-
Easier than outside, 
because of set it where it 
should stay
-
bad setting, no benefit in any 
task; neutral is better
Text colors:
fb feedback of subject
mr measurement results 
pi personal interpretation
important analysis results
Field colors dends to text:
very interesting match of subjective feedback and measurement analysis
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C.7 Korrelation der Messdaten zu den Probandenrückmeldungen 159



























































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Abbildung C.3: Übersicht der durchgeführten Variantenvergleiche, Proband #2














































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Abbildung C.4: Übersicht der durchgeführten Variantenvergleiche, Proband #3
C.8 Übersicht der durchgeführten Variantenanalyse 161
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der
Torsionssteiﬁgkeit
162 C Anhang - Kapitel 4




















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Abbildung C.5: Übersicht aller Messwerte beim geraden Gehen in verschiedenen Varianten, Proband #3
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der Torsionssteiﬁgkeit 163





















































































































































































































































Subject | Task        | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt | middle    | neutral   |  54   | 1.18m/s |  657ms      |  447ms      |   59.5% GC
                         Presetnr.:             3XSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79




















































































































































































































Subject | Task        | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt | middle    | neutral   |  54   | 1.18m/s |  657ms      |  447ms      |   59.5% GC
                         Presetnr.:             3XSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
              Device weight in kg:           2.65        2.79





























































































































































































































Subject | Task        | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt | middle | neutral   |  54   | 1.18m/s |  657ms      |  447ms      |   59.5% GC
                         Presetnr.:             3XSS
                           Subject:             #2              #3
             Side of amputation:     right       right
           Kind of amputa ion:   transtibial    transtibial
                 Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






















































































































































































































Subject | Task        | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt | middle    | neutral   |  54   | 1.18m/s |  657ms      |  447ms      |   59.5% GC
                         Presetnr.:             3XSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
























































































































































































































Subject | Task        | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt | soft      | neutral   |  61   | 1.16m/s |  655ms      |  446ms      |   59.5% GC
#3      | straight rt | middle    | neutral   |  54   | 1.18m/s |  657ms      |  447ms      |   59.5% GC
                         Presetnr.:             3XSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.6: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des geraden Gehens
in selbstgewählter Ganggeschwindigkeit
164 C Anhang - Kapitel 4
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Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt slow | soft      | neutral   |  72   | 0.6 m/s |  946ms      |  548ms      |   63.3% GC
#3      | straight rt slow | middle    | neutral   |  96   | 0.44m/s | 1198ms      |  589ms      |   67.1% GC
                         Presetnr.:             3XSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt slow | soft      | neutral   |  72   | 0.6 m/s |  946ms      |  548ms      |   63.3% GC
#3      | straight rt slow | middle    | neutral   |  96   | 0.44m/s | 1198ms      |  589ms      |   67.1% GC
                         Presetnr.:             3XSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:        55.65         62.50
             Device we ght in kg:          2.65          2.79
































































































































































Subject | Task  | Stiffness | Alignment | Steps | Speed  | Avg. Stance | Avg. Swing  |  Stance %
#3  | straight rt slow | soft  | neutral  |  72  | 0.6 m/s |  946ms  |  548ms  |  63. % GC
#3  | straight rt slow | middle  | neutral  |  96  | 0.44m/s | 1198ms  |  589ms  |  67.1% GC
  Pres tnr.:  3XSL
  Subject:  #2  #3
  Side of amputa ion:  right  right
  Kind of amputa ion:  transtib al  transtib al
  Used ad pter: Otto Bock 4R 0  Otto Bock 4R 0
Body weight including device in kg: 55.65  62.50
    Device weight in kg:   2.65    2.79






























































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt slow | soft      | neutral   |  72   | 0.6 m/s |  946ms      |  548ms      |   63.3% GC
#3      | straight rt slow | middle    | neutral   |  96   | 0.44m/s | 1198ms      |  589ms      |   67.1% GC
                         Presetnr.:             3XSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79































































































































































Subject | Task             | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | straight rt slow | soft      | neutral   |  72   | 0.6 m/s |  946ms      |  548ms      |   63.3% GC
#3      | straight rt slow | middle    | neutral   |  96   | 0.44m/s | 1198ms      |  589ms      |   67.1% GC
                         Presetnr.:             3XSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.7: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des langsamen geraden
Gehens, Proband #3
Tabelle C.6: Bewertung der transversalen Torsionssteiﬁgkeitseinstellung beim gerades Gehen, Proband #3
gerades
Gehen








weich  + - o o o
mittel o o o - o o +
hart + o o o o o x
selbstgewählte GG
weich o + o + o o
mittel + o o o o o x
hart n/a
langsame GG
weich o o o o o o Unsicher-
heit
mittel + o o o o o x
hart n/a
- negativer Einﬂuss, o neutraler Einﬂuss, + positiver Einﬂuss, n/a keine Bewertung möglich
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der Torsionssteiﬁgkeit 165
Im Kreis gehen mit der Prothese medial bei verschiedenen transversalen














































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Abbildung C.8: Übersicht aller Messwerte während des im Kreis gehens (Prothese innen) bei verschiedenen
Varianten, Proband #3
166 C Anhang - Kapitel 4
























































































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw fast | soft      | neutral   |  26   | 1.3 m/s |  591ms      |  414ms      |   58.8% GC
#3      | circling 1m cw fast | middle    | neutral   |  16   | 1.43m/s |  569ms      |  408ms      |   58.2% GC
#3      | circling 1m cw fast | hard      | neutral   |  21   | 1.57m/s |  523ms      |  367ms      |   58.8% GC
                         Presetnr.:             3VFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79





























































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw fast | soft      | neutral   |  26   | 1.3 m/s |  591ms      |  414ms      |   58.8% GC
#3      | circling 1m cw fast | middle    | neutral   |  16   | 1.43m/s |  569ms      |  408ms      |   58.2% GC
#3      | circling 1m cw fast | hard      | neutral   |  21   | 1.57m/s |  523ms      |  367ms      |   58.8% GC
                         Presetnr.:             3VFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task   | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |  Stance %
#3   | cir ling 1m cw fast | soft   | neutral   | 26   | 1.3 m/s | 591ms   | 414ms   |  58.8% GC
#3   | cir ling 1m cw fast | middle   | neutral   | 16   | 1.43m/s | 569ms   | 408ms   |  58.2% GC
#3   | cir ling 1m cw fast | hard   | neutral   | 21   | 1.57m/s | 523ms   | 367ms   |  58.8% GC
   Presetnr.:   3VFA
   Subject:   #2   #3
   Side of amputation:   right   right
   Kind of amputation:   transtibial   transtibial
   Used a apter: Otto B ck 4R40  Otto B ck 4R40
Body weight including device in kg:   55.6    62.50
   Device w ight in kg:   2.65   2.79























































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw fast | soft      | neutral   |  26   | 1.3 m/s |  591ms      |  414ms      |   58.8% GC
#3      | circling 1m cw fast | middle    | neutral   |  16   | 1.43m/s |  569ms      |  408ms      |   58.2% GC
#3      | circling 1m cw fast | hard      | neutral   |  21   | 1.57m/s |  523ms      |  367ms      |   58.8% GC
                         Presetnr.:             3VFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79























































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw fast | soft      | neutral   |  26   | 1.3 m/s |  591ms      |  414ms      |   58.8% GC
#3      | circling 1m cw fast | middle    | neutral   |  16   | 1.43m/s |  569ms      |  408ms      |   58.2% GC
#3      | circling 1m cw fast | hard      | neutral   |  21   | 1.57m/s |  523ms      |  367ms      |   58.8% GC
                         Presetnr.:             3VFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.9: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des schnellen im Kreis
gehens (Prothese innen), Proband #3
























































































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  462ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  28   | 1.02m/s |  704ms      |  465ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms      |  454ms      |   59.8% GC
                         Presetnr.:             3VSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79























































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  462ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  28   | 1.02m/s |  704ms      |  465ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms      |  454ms      |   59.8% GC
                         Presetnr.:             3VSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79























































































































































































































Subject | Task   | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |  Stance %
#3   | cir ling 1m cw | soft   | neutral   | 30   | 1.02m/s | 706ms   | 462ms   |  60.5% GC
#3   | cir ling 1m cw | middle   | neutral   | 28   | 1.02m/s | 704ms   | 465ms   |  60.2% GC
#3   | cir ling 1m cw | hard   | neutral   | 22   | 1.16m/s | 675ms   | 454ms   |  59.8% GC
   Presetnr.:   3VSS
   Subject:   #2   #3
   Side of amputation:   right   right
   Kind of amputation:   transtibial   transtibial
   Used a apter: Otto B ck 4R40  Otto B ck 4R40
Body weight including device in kg:   55.6    62.50
   Device w ight in kg:   2.65   2.79





















































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  62ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  28   | 1.02m/s |  704ms      |  465ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms      |  454ms      |   59.8% GC
                         Presetnr.:             3VSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






















































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw | soft      | neutral   |  30   | 1.02m/s |  706ms      |  462ms      |   60.5% GC
#3      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  28   | 1.02m/s |  704ms      |  465ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  22   | 1.16m/s |  675ms      |  454ms      |   59.8% GC
                         Presetnr.:             3VSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of ampu ation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in k :           2.65            2.79
Abbildung C.10: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des im Kreis gehens
(Prothese innen) mit selbstgewählter Ganggeschwindigkeit, Proband #3
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der Torsionssteiﬁgkeit 167
























































































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw slow | soft      | neutral   |  53   | 0.42m/s | 1016ms      |  478ms      |   68% GC
#3      | circling 1m cw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.28m/s | 1337ms      |  464ms      |   74.2% GC
#3      | circling 1m cw slow | hard      | neutral   |  57   | 0.33m/s | 1251ms      |  475ms      |   72.5% GC
                         Presetnr.:             3VSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79




























































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw slow | soft      | neutral   |  53   | 0.42m/s | 1016ms      |  478ms      |   68% GC
#3      | circling 1m cw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.28m/s | 1337ms      |  464ms      |   74.2% GC
#3      | circling 1m cw slow | hard      | neutral   |  57   | 0.33m/s | 1251ms      |  475ms      |   72.5% GC
                         Presetnr.:             3VSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task   | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |  Stance %
#3   | cir ling 1m cw slow | soft   | neutral   | 53   | 0.42m/s | 1016ms   | 478ms   |  68% GC
#3   | cir ling 1m cw slow | middle   | neutral   | 63   | 0.28m/s | 1337ms   | 464ms   |  74.2% GC
#3   | cir ling 1m cw slow | hard   | neutral   | 57   | 0.33m/s | 125 ms   | 475ms   |  72.5% GC
          Presetnr.:             3VSL
            Subject:             #2              #3
  Side of amputation:          right           right
  Kind of amputation:    transtibial     transtibial
       Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
  Device weight in kg:           2.65            2.79























































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw slow | soft      | neutral   |  53   | 0.42m/s | 1016ms      |  478ms      |   68% GC
#3      | circling 1m cw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.28m/s | 1337ms      |  464ms      |   74.2% GC
#3      | circling 1m cw slow | hard      | neutral   |  57   | 0.33m/s | 1251ms      |  475ms      |   72.5% GC
                         Presetnr.:             3VSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
























































































































































































































Subject | Task                | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m cw slow | soft      | neutral   |  53   | 0.42m/s | 1016ms      |  478ms      |   68% GC
#3      | circling 1m cw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.28m/s | 1337ms      |  464ms      |   74.2% GC
#3      | circling 1m cw slow | hard      | neutral   |  57   | 0.33m/s | 1251ms      |  475ms      |   72.5% GC
                         Presetnr.:             3VSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.11: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des langsamen im
Kreis gehens (Prothese innen), Proband #3












weich - + - + o o
mittel o o o o o o bevorzugt x
hart + o o - o - +
selbstgewählte GG
weich - + o o o o
mittel o o n/a n/a o n/a x
hart o o o - o -
langsame GG
weich - - - - - - geringe
Stabilität
mittel o o o o o o +
hart o o o o o o
- negativer Einﬂuss, o neutraler Einﬂuss, + positiver Einﬂuss, n/a keine Bewertung möglich
168 C Anhang - Kapitel 4
Im Kreis gehen mit der Prothese lateral bei verschiedenen transversalen






















































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































































Abbildung C.12: Übersicht aller Messwerte beim im Kreis gehen (Prothese außen) in verschiedenen Varianten,
Proband #3
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der Torsionssteiﬁgkeit 169






















































































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw fast | soft      | neutral   |  28   | 1.18m/s |  615ms      |  443ms      |   58.1% GC
#3      | circling 1m ccw fast | middle    | neutral   |   9   | 1.18m/s |  588ms      |  413ms      |   58.7% GC
#3      | circling 1m ccw fast | hard      | neutral   |  23   | 1.4 m/s |  531ms      |  409ms      |   56.5% GC
                         Presetnr.:             3WFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79


























































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw fast | soft      | neutral   |  28   | 1.18m/s |  615ms      |  443ms      |   58.1% GC
#3      | circling 1m ccw fast | middle    | neutral   |   9   | 1.18m/s |  588ms      |  413ms      |   58.7% GC
#3      | circling 1m ccw fast | hard      | neutral   |  23   | 1.4 m/s |  531ms      |  409ms      |   56.5% GC
                         Presetnr.:             3WFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






















































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw fast | soft      | neutral   |  28   | 1.18m/s |  615ms      |  443ms      |   58.1% GC
#3      | circling 1m ccw fast | middle    | neutral   |   9   | 1.18m/s |  588ms      |  413ms      |   58.7% GC
#3      | circling 1m ccw fast | hard      | neutral   |  23   | 1.4 m/s |  531ms      |  409ms      |   56.5% GC
                         Presetnr.:             3WFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto B ck 4R40
Body weight including device in kg:          55.6    62.50
               Device weight in kg:           2.65   2.79























































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw fast | soft      | neutral   |  28   | 1.18m/s |  615ms      |  443ms      |   58.1% GC
#3      | circling 1m ccw fast | middle    | neutral   |   9   | 1.18m/s |  588ms      |  413ms      |   58.7% GC
#3      | circling 1m ccw fast | hard      | neutral   |  23   | 1.4 m/s |  531ms      |  409ms      |   56.5% GC
                         Presetnr.:             3WFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79

























































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw fast | soft      | neutral   |  28   | 1.18m/s |  615ms      |  443ms      |   58.1% GC
#3      | circling 1m ccw fast | middle    | neutral   |   9   | 1.18m/s |  588ms      |  413ms      |   58.7% GC
#3      | circling 1m ccw fast | hard      | neutral   |  23   | 1.4 m/s |  531ms      |  409ms      |   56.5% GC
                         Presetnr.:             3WFA
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.13: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des schnellen im Kreis
gehens (Prothese außen), Proband #3





















































































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw | middle    | neutral   |  28   | 0.97m/s |  692ms      |  478ms      |   59.1% GC
#3      | circling 1m ccw | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
                         Presetnr.:             3WSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R4   Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79




















































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw | middle    | neutral   |  28   | 0.97m/s |  692ms      |  478ms      |   59.1% GC
#3      | circling 1m ccw | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
                         Presetnr.:             3WSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79























































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw | middle    | neutral   |  28   | 0.97m/s |  692ms      |  478ms      |   59.1% GC
#3      | circling 1m ccw | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
                         Preset r.:             3WSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
  Used ad pter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:   55.65           62.50
  Device weight in kg:    2.65            2.79





















































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw | middle    | neutral   |  28   | 0.97m/s |  692ms      |  478ms      |   59.1% GC
#3      | circling 1m ccw | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
                         Presetnr.:             3WSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79





















































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw | soft      | neutral   |  34   | 0.94m/s |  727ms      |  481ms      |   60.2% GC
#3      | circling 1m ccw | middle    | neutral   |  28   | 0.97m/s |  692ms      |  478ms      |   59.1% GC
#3      | circling 1m ccw | hard      | neutral   |  28   | 1.08m/s |  663ms      |  469ms      |   58.5% GC
                         Presetnr.:             3WSS
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.14: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des im Kreis gehens
(Prothese außen) mit selbstgewählter GG, Proband #3
170 C Anhang - Kapitel 4























































































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw slow | soft      | neutral   |  44   | 0.47m/s |  991ms      |  527ms      |   65.3% GC
#3      | circling 1m ccw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.33m/s | 1265ms      |  556ms      |   69.5% GC
#3      | circling 1m ccw slow | hard      | neutral   |  51   | 0.27m/s | 1169ms      |  497ms      |   70.2% GC
                         Presetnr.:             3WSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79





























































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw slow | soft      | neutral   |  44   | 0.47m/s |  991ms      |  527ms      |   65.3% GC
#3      | circling 1m ccw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.33m/s | 1265ms      |  556ms      |   69.5% GC
#3      | circling 1m ccw slow | hard      | neutral   |  51   | 0.27m/s | 1169ms      |  497ms      |   70.2% GC
                         Presetnr.:             3WSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79





























































































































































































































Subject | Task   | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |  Stance %
#3   | cir ling 1m ccw slow | soft   | neutral   | 44   | 0.47m/s | 991ms   | 527ms   |  65.3% GC
#3   | cir ling 1m ccw slow | middle   | neutral   | 63   | 0.33m/s | 1265ms   | 556ms   |  69.5% GC
#3   | cir ling 1m ccw slow | hard   | neutral   | 51   | 0.27m/s | 1169ms   | 497ms   |  70.2% GC
   Presetnr.:   3WSL
   Subject:   #2   #3
   Side of amputation:   right   right
   Kind of amputation:   transtibial   transtibial
   Used a apter: Otto B ck 4R40  Otto B ck 4R40
Body weight including device in kg:   55.6    62.50
   Device w ight in kg:   2.65   2.79























































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw slow | soft      | neutral   |  44   | 0.47m/s |  991ms      |  527ms      |   65.3% GC
#3      | circling 1m ccw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.33m/s | 1265ms      |  556ms      |   69.5% GC
#3      | circling 1m ccw slow | hard      | neutral   |  51   | 0.27m/s | 1169ms      |  497ms      |   70.2% GC
                         Presetnr.:             3WSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79






























































































































































































































Subject | Task                 | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | circling 1m ccw slow | soft      | neutral   |  44   | 0.47m/s |  991ms      |  527ms      |   65.3% GC
#3      | circling 1m ccw slow | middle    | neutral   |  63   | 0.33m/s | 1265ms      |  556ms      |   69.5% GC
#3      | circling 1m ccw slow | hard      | neutral   |  51   | 0.27m/s | 1169ms      |  497ms      |   70.2% GC
                         Presetnr.:             3WSL
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.15: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während des langsa en im
Kreis gehens (Prothese außen), Proband #3











weich o o o o o x
mittel - - - - o -
hart o o + + - -
selbstgewählte GG
weich o + o + o o x
mittel o o o o o o
hart o - o - o o
langsame GG
weich - o o - - -
mittel o o o o o o x
hart o o o + o o
- negativer Einﬂuss, o neutraler Einﬂuss, + positiver Einﬂuss, n/a keine Bewertung möglich
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der Torsionssteiﬁgkeit 171







































































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | 180° rturn      | soft      | neutral   |   9   | 1.16m/s |  704ms      |  480ms      |   59.5% GC
#3      | 180° rturn slow | soft      | neutral   |   7   | 0.6 m/s |  952ms      |  535ms      |   64% GC
#3      | 180° rturn slow | middle    | neutral   |   9   | 0.44m/s | 1221ms      |  622ms      |   66.2% GC
#3      | 180° rturn fast | middle    | neutral   |   8   | 1.45m/s |  572ms      |  404ms      |   58.6% GC
#3      | 180° rturn fast | hard      | neutral   |   9   | 1.59m/s |  524ms      |  393ms      |   57.1% GC
                         Presetnr.:             3Y
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50











































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | 180° rturn      | soft      | neutral   |   9   | 1.16m/s |  704ms      |  480ms      |   59.5% GC
#3      | 180° rturn slow | soft      | neutral   |   7   | 0.6 m/s |  952ms      |  535ms      |   64% GC
#3    | 180° rturn slow | m ddle   | neutral   |   9   | 0.44m/s | 1221ms      |  622ms      |   66.2% GC
#3   | 180° rturn fast | middle   | neutral   |   8   | 1.45m/s |  572ms      |  404ms      |   58.6% GC
#3      | 180° rturn fast | hard      | neutral   |   9   | 1.59m/s |  524ms      |  393ms      |   57.1% GC
                         Presetnr.:             3Y
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
               Kind of amputation:   ranstibial     trans ibial
                Used adapter: Ott  Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:         55.65         62.50






































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | 180° rturn      | soft      | neutral   |   9   | 1.16m/s |  704ms      |  480ms      |   59.5% GC
#3      | 180° rturn slow | soft      | neutral   |   7   | 0.6 m/s |  952ms      |  535ms      |   64% GC
#3      | 180° rturn slow | middle    | neutral   |   9   | 0.44m/s | 1221ms      |  622ms      |   66.2% GC
#3     180° rturn fast | middle   | neutral  |   8   | 1.45m/s |  572ms      |  404ms     | 58.6% GC
#3   180° rturn fast | hard    | neutral   |   9   | 1.59m/s |  524ms      |  393ms     | 57.1% GC
                         Presetnr.:             3Y
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                 Used adapter: Otto Bock 4R40 Otto Bock 4R40
Body weight including devic  n kg:     55.6   62.50






































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | 180° rturn      | soft      | neutral   |   9   | 1.16m/s |  704ms      |  480ms      |   59.5% GC
#3      | 180° rturn slow | soft      | neutral   |   7   | 0.6 m/s |  952ms      |  535ms      |   64% GC
#3      | 180° rturn slow | middle    | neutral   |   9   | 0.44m/s | 1221ms      |  622ms      |   66.2% GC
#3      | 180° rturn fast | middle    | neutral   |   8   | 1.45m/s |  572ms      |  404ms      |   58.6% GC
#3      | 180° rturn fast | hard      | neutral   |   9   | 1.59m/s |  524ms      |  393ms      |   57.1% GC
                         Presetnr.:             3Y
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50








































































































































































































Subject | Task            | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#3      | 180° rturn      | soft      | neutral   |   9   | 1.16m/s |  704ms      |  480ms      |   59.5% GC
#3      | 180° rturn slow | soft      | neutral   |   7   | 0.6 m/s |  952ms      |  535ms      |   64% GC
#3      | 180° rturn slow | middle    | neutral   |   9   | 0.44m/s | 1221ms      |  622ms      |   66.2% GC
#3      | 180° rturn fast | middle    | neutral   |   8   | 1.45m/s |  572ms      |  404ms      |   58.6% GC
#3      | 180° rturn fast | hard      | neutral   |   9   | 1.59m/s |  524ms      |  393ms      |   57.1% GC
                         Presetnr.:             3Y
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.16: Einﬂuss der transversalen Torsionssteiﬁgkeit auf die Belastungen während einer 180°-Drehung
nach rechts bei verschiedenen Varianten, Proband #3
172 C Anhang - Kapitel 4















mittel o + o + o o n/a x
hart o o + o o o n/a
selbstgewählte GG




weich + ? o + o + n/a x
mittel o + o o o o n/a
hart n/a
- negativer Einﬂuss, o neutraler Einﬂuss, + positiver Einﬂuss, n/a keine Bewertung möglich
C.9 Analyse und Auswertung der Varianten bezüglich des Einﬂusses der Torsionssteiﬁgkeit 173
Vergleich des Einﬂusses der transversalen Torsionssteiﬁgkeit und des Fußwinkel beim im
Kreis gehen mit der Prothese medial


























































































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw | middle    | external  |  26   | 1.05m/s |  673ms      |  407ms      |   62.3% GC
#2      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  24   | 1.16m/s |  653ms      |  445ms      |   59.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
                         Presetnr.:             2C
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79



























































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw | middle    | external  |  26   | 1.05m/s |  673ms      |  407ms      |   62.3% GC
#2      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  24   | 1.16m/s |  653ms      |  445ms      |   59.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard  | ext rnal  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw | hard  | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
                         Presetnr.:             2C
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                    Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:        55.65          62.50
             Device weight in kg:         2.65         2.79























































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignme t | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |  Stance %
#2      | circling 1m cw | middle   | ext rnal  | 26   | 1.05m/s | 673ms   | 407ms   |  62.3% GC
#2      | circling 1m cw | middle   | neutral   | 24   | 1.16m/s | 653ms   | 445ms   |  59. % GC
#2      | circling 1m cw | hard   | internal  | 26   | 1.0 m/s | 700ms   | 438ms   |  61.5% GC
#2   | circling 1m cw | hard   | ext rnal  | 22   | 1.12m/s | 655ms   | 412ms   |  61.4% GC
#2     | circling 1m cw | hard | neutral   | 18   | 1.16m/s | 685ms   | 412ms   |  62.5% GC
                         Presetnr.:             2C
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:         55.65        62.50
               Device weight in kg:          2.65         2.79


























































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw | middle    | external  |  26   | 1. 5m/s |  673ms      |  7ms      |   62.3% GC
#2      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  24   | 1.16m/s |  653ms      |  445ms      |   59.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
                         Presetnr.:             2C
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79




























































































































































































































Subject | Task           | Stiffness | Alignment | Steps | Speed   | Avg. Stance | Avg. Swing  |   Stance %
#2      | circling 1m cw | middle    | external  |  26   | 1.05m/s |  673ms      |  407ms      |   62.3% GC
#2      | circling 1m cw | middle    | neutral   |  24   | 1.16m/s |  653ms      |  445ms      |   59.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | internal  |  26   | 1.01m/s |  700ms      |  438ms      |   61.5% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | external  |  22   | 1.12m/s |  655ms      |  412ms      |   61.4% GC
#2      | circling 1m cw | hard      | neutral   |  18   | 1.16m/s |  685ms      |  412ms      |   62.5% GC
                         Presetnr.:             2C
                           Subject:             #2              #3
                Side of amputation:          right           right
                Kind of amputation:    transtibial     transtibial
                      Used adapter: Otto Bock 4R40  Otto Bock 4R40
Body weight including device in kg:          55.65           62.50
               Device weight in kg:           2.65            2.79
Abbildung C.17: Vergleich des Einﬂusses von transversalen Torsionssteiﬁgkeit und Fußwinkel beim im Kreis gehen
(Prothese innen) mit 1m Radius, Proband #2
174 C Anhang - Kapitel 4
C.10 Individuelle Setup-Matrizen der Probanden
Tabelle C.10: Individuelle Setup-Matrix für Proband #2






























































sonstige beliebig beliebig mittel neutral
C.10 Individuelle Setup-Matrizen der Probanden 175
Tabelle C.11: Individuelle Setup-Matrix für Proband #3
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D Anhang - Kapitel 6
D.1 Grenzwerte in der Fuzzy-Logik zur Validierung der
Gangrichtungserkennung
Tabelle D.1: Grenzwerte der Fuzzy-Logik zur Diﬀerenzierung der Gangrichtung für die acht Probanden der






































1 -68,5 -56,8 -41,5 32,5 35 53,5
2 -72,5 -67,3 -39,5 28,1 55 62,8
3 -83,8 -78,13 -43,2 21,4 64,3 74,8
4 -90,5 -82,4 -35,6 39,5 74,1 79,2
5 -88,1 -81 -70,5 65,5 58,6 79,1
6 -59,5 -48,1 -43,7 27,8 58,3 72,1
7 -82,5 -73,5 -56,7 22,6 85,1 92,9
8 -125,6 -122,1 -101,9 65,7 78,1 83
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D.2 Gegenüberstellung der Schrittfrequenz und -länge zu der
Ganggeschwindigkeit
Ganggeschwindigkeit in m/s



































Abbildung D.1: Gegenüberstellung der Schrittfrequenz zu der Ganggeschwindigkeit von zwölf Nichtamputierten
zeigt eine starke Streuung der Kennlinien, welche auf den individuellen Gangmustern beruht
Ganggeschwindigkeit in m/s































Abbildung D.2: Gegenüberstellung der Schrittlänge zu der Ganggeschwindigkeit von zwölf Nichtamputierten zeigt
eine starke Streuung der Kennlinien, welche auf den individuellen Gangmustern beruht
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E.1 Anforderungsliste des Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit
und Fußwinkel
Tabelle E.1: Auszug aus der Anforderungsliste des adaptiven Rotationsadapters
Anf. Anforderung Wert Quelle
FF statische und dynamische mechanische
Belastbarkeit
nach ISO 10328 P6 (125 kg
Nutzergewicht)
[59, 144, 153]
BF Arbeitsraum in Transversalebene < ± 30 ° [188, 75],
Referenz-
produkte
ZF Gewicht < 250 g
ZF Bauraum axial < 120 mm
BF Bauraum in Transversalebene < 65 mm




W Integration aller Elektronik und
Energieversorgung
ZF Schutz gegen Staub und Wasser IP67







ZF Regelung der System-TTS nach Sollvorgabe siehe Basis-Setup-Matrix
W asymmetrische TTS je Drehrichtung [188]





FF Verstellung der Fußausrichtung in
Transversalebene
≥ ± 6 °
ZF Erkennung der Gangsituation (Gangphase,
-geschwindigkeit, -richtung)
W transversales Gesamttorsionsmoment ≤ ± 28Nm [146, 184, 186,
75]
W generierbares transversales Drehmoment
durch Antrieb
± 5Nm [146]
W transversale Rotationsgeschwindigkeit ≥ 200 °s [146]
FF Betriebsdauer ≥ 8 Stunden
FF Energieversorgung Akkumulator, wiederauﬂadbar
FF Festforderung, BF Bereichsforderung, ZF Zielforderung, W Wunsch
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E.2 Steiﬁgkeitsverhalten von passiven Rotationsadaptern
Übersicht verschiedener passiver Rotationsadapter und Translation-Rotationsadapter
matching the physiological rotational range is the critical performance measure, then only the
Endolite adapters meet the needs indicated by this study.
Another performance measure is the adapters’ response to the torque generated by the
human subjects. It is important that the amputee never reaches the end of the rotation, at
which point an abrupt stop and a torque spike would occur. The physiological mean peak
Figure 3. Torque (Nm) vs. Displacement (8) for all adapters and all elastomers. Each trial begins at the origin and
traces clockwise.
Turning gait and transverse rotator performance 79
 at UNIVERSITAETS-UND on September 18, 2012poi.sagepub.comDownloaded from 
Abbildung E.1: Steiﬁgkeitsverhalten von passiven Rotationsadaptern als Referenzwerte [57]
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Steiﬁgkeitsverhalten der Rotationsadapter Otto Bock 4R40 und Otto Bock DeltaTwist
(a) "' in /
















Abbildung E.2: Gemessenes Steiﬁgkeitsverhalten des passiven Rotationsadapters Otto Bock 4R40 in den Einstel-
lungen 1, 5 und 11 (a) und des Translation-Rotationsadapter Otto Bock DeltaTwist [188] (b)
Steiﬁgkeitsverhalten der Rotationsadapter Endolite TTPro und Medi CleverBone
a "' in /
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Abbildung E.3: Gemessenes Steiﬁgkeitsverhalten des passiven TRA Endolite TTPro (a) und des RA Medi Cle-
verBone (b)
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Kennlinien von Rotationsadaptern mit variabler Torsionssteiﬁgkeit
(a)
that of the intact ankle, adapting to the changing obstacles of
everyday ambulation.
Results from the bench testing show that the VSTA is a viable
device to demonstrate whether variable transverse plane stiffness
would be of benefit to a lower limb amputee. Bench testing meth-
ods were modeled to conform with Flick et al. [14] and so com-
parisons to the single stiffness devices tested can be made. It was
found that the VSTA was not rate dependent, performing equally
well at 0.5 deg/s and 60 deg/s. The VSTA was capable of stiffness
infinitely variable between 0.12 and 0.91 N m/deg, with a move-
ment range of 630 deg. This exceeds the capabilities of the single
stiffness devices tested by Flick et al., which generally peaked
around 0.7 N m/deg [14]. The maximum stiffness range of the
VSTA corresponds to a maximum torque capability of 27 N m,
also in excess to the capabilities of the intact human ankle. At the
maximum stiffness setting of 0.91 N m/deg and a deflection of
15 deg, the torque in the VSTA would be 13.65 N m, comparable
to the 11–12 N m maximum at 15–20 deg found in the intact
human ankle [14,17]. Finally, testing of the VSTA at its 1:1
(spring deflection:device deflection) ratio demonstrated that it
does little to modify the dynamic response of the internal spring,
resulting in a predicable linear response from the VSTA. It is
unknown if a linear torque response is optimal, but a nonlinear
torque response [14] could be achieved by the VSTA by varying
the stiffness in real time.
One application of the VSTA will be to investigate optimal
transverse plane properties for lower limb prostheses. Human sub-
ject tests are expected to reveal optimal properties for varying
activities, such as 90 deg turns, 180 deg turns, and static reaching
tests, and other activities that result in large transverse moments
on the lower limbs [21,22]. Results will be analyzed to understand
how transverse motion affects amputee gait, stability, and comfort
and will be used to refine design specifications for commercial
interventions.
The VSTA is a prototype, and as such has limitations. The cur-
rent VSTA prototype was limited to stiffness changes under no
load (swing phase), precluding the ability to create custom torque
curves by actively adjusting the pivot position while under load.
The limitation served to decrease load on the motor during stiff-
ness changes and reduce stress and deflection on the internal com-
ponents. This also limits the VSTA to operation as a state
machine, with single stiffness settings applied to single tasks such
as turning, pivoting, or walking. Another limitation of the current
VSTA layout is its inability for infinite ratio variation between the
minimum and completely stiff values. This will be addressed in
future iterations of the VSTA in order to achieve the maximum
utility, with no risk of damage due to over stress of the spring.
Finally, the added mass of the VSTA (1.56 kg) could incur addi-
tional metabolic costs for the lower limb amputee during gait.
While there is no well-established number for how much mass
can be added without adverse effects, some studies suggest
between 1.5 and 2.3 kg may be added without significant impact
on energy costs [18,23]. Future iterations of the VSTA will aim to
reduce mass as much as possible.
Conclusion
This paper described a transverse plane rotation adaptor for
lower limb prostheses with variable stiffness capabilities. The
VSTA is capable of varying its stiffness between 0.12 and 0.91
N m/deg with 630 deg of rotational motion and also includes a
mode for fully locked operation. The VSTA performs this func-
tion by varying the mechanical advantage between the housing
and an internal torsion spring via a lever with an adjustable pivot
point. This technique for stiffness variation allows for infinite
stiffness variation within the operating range. Also, because
changes in stiffness are not performed by direct changes to the
spring deflection, the variations can be done by a low torque elec-
tric motor saving energy and weight. The VSTA as tested matched
closely with model for its performance, however, at higher stiff-
ness levels deflection of the internal components was found to
occur resulting in a deviation from the expected behavior. Future
work with the VSTA will include human subject tests to deter-
mine whether amputees will benefit from individual stiffness set-
tings as a function of varying activities such as walking, turning,
and pivoting.
Acknowledgment
This research was funded by the Department of Veterans
Affairs and Rehabilitation Research and Development Service
(Grant No. A9243C).
References
[1] Ziegler-Graham, K., MacKenzie, E. J., Ephraim, P. L., Travison, T. G., and
Brookmeyer, R., 2008, “Estimating the Prevalence of Limb Loss in the United
States: 2005 to 2050,” Arch. Phys. Med. Rehabil., 89(3), pp. 422–429.
Fig. 7 Results from bench testing of VSTA on MTS. The physi-
cal VSTA can be seen to match well with the model predicted
torque curves, with deviation at the highest torque setting due
to internal deflection of the components.
Fig. 8 Depiction of internal moment causing deflection of
components at high stiffness settings. The long distance
between the lever arm force application and the grounding of
the torsion spring causes a moment that deflects the guide rails
of the spring carrier. This results in a deviation of the VSTA
from model predictions.
Journal of Medical Devices SEPTEMBER 2015, Vol. 9 / 035001-5
Downloaded From: http://medicaldevices.asmedigitalcollection.asme.org/ on 07/22/2015 Terms of Use: http://asme.org/terms
(b)
transverse-plane rotation and torque during walking. In existing
devices, a passive spring determines this relationship. This device
is not limited to a fixed relationship between rotation and torque,
but can present a torque–rotation relationship that varies with dif-
ferent types of activity or throughout the gait cycle. To thi end,
an impedance controller has been developed with a variabl equi-
librium position command. Although more general relationships
between rotation and torque are supported by the hardware, the
impedance controller provides a highly flexible but intuitive rela-
tionship that extends the capabilities of the device significantly
beyond that of passive devices.
The results of bench testing show that the prosthesis is capable
of simulating passive springs with a wide variety of stiffnesses in
a torque range f 620N m. The accuracy of the torque transducer
and the torque controller ar ufficient to accurately control and
measure the transverse-pl ne torque, even in the presence of elec-
tromagnetic noise emitted by the motor. The magnetic encoder
can measure the device rotation in steps of 0.003 deg.
The prosthesis weighs 1.0 kg, which is significantly heavier
than available passive TRAs that weigh about 350 g [10]. This
could cause increased fatigue and discomfort in users of the pros-
thesis. However, the prosthesis will only be used in a laboratory
setting, and future optimized versions could be significantly
lighter. The 300 g battery will be carried in a small belt pack to
prevent a further weight increase in the prosthetic leg. This will
require a power cable to be run up the leg.
At 139mm, the prosthesis must be used with a low-profile foot.
With the low-profile foot shown in Fig. 2 (LP Vari-Flex, €Ossur,
Reykjavik, Iceland), the minimum build height of the prosthesis
from the heel to the base of the upper pyramid adapter is 208mm.
This build height will exclude some tr nstibial amputees from
using the device. Fu ure versions could be short ned by rotating
the motor so that its axis is horizontal and using a 90 deg gearbox.
Another limitation is that because the motor PWM frequency is
in the audible range, the motor can be heard whenever it is active,
even at rest. The noise may be reduced in the future by increasing
the PWM frequency and using AC excitation on the strain gauges
to cancel the resulting electromagnetic interference.
To achieve high bandwidth of the SEA, the control system
gains should be higher at low effective stiffness than at high effec-
tive stiffness. For the nonlinear stiffness profiles, the control sys-
tem gains should be scheduled with the local effective stiffness.
The results presented here used a single set of fixed, unoptimized
gains. Preliminary analysis suggests that the stiffness profiles
shown in Fig. 5 can achieve a bandwidth higher than 10Hz using
a scheduled-gain approach.
Future Work
In the next phase of this investigation, algorithms will be devel-
oped using the onboard IMU to allow estimation of gait cycle
phase without the use of external sensors or processing. The low-
level control algorithms presented here will be used to control the
actuator impedance. A higher level finite state controller will be
developed to generate a varying equilibrium position command
throughout the gait cycle. The equilibrium position of the actuator
will be varied in a manner that reduces the peak torque by distrib-
uting the torque impulse more evenly during stance phase. The
control algorithms will then be tested on the device with lower
limb amputee subjects.
Conclusion
This paper describes a transtibial prosthesis with active
transverse-plane rotation. The prosthesis was designed to be used in
investigation of transverse-plane torque reduction. The design is
compact and integrated, with all control components housed on the
device itself. Bench testing was performed to demonstrate that the
prosthesis met its design criteria, and that the inner-loop torque con-
troller was able to regulate torque acceptably. The tests showed that
the prosthesis was able to simulate a TRA with several different
stiffness curves. The prosthesis is able to modulate its equilibrium
position and impedance in real-time, making it useful for the inves-
tigation of active control of transverse-plane torque.
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Fig. 5 Torque output curves for the five stiffness profiles giv n
in Table 1
Fig. 6 Torque control error for the second stiffness profile
given in Table 1
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Abbildung E.4: Steiﬁgkeitskurven eines se i-aktiven Systems (a) [154] und eines aktiv n Systems (b) [146]








einstellbare Steiﬁgkeit 0,12Nm/ ° - 0,91Nm/ °
und starr
0,3Nm/ ° - 20Nm/ ° 0,4Nm/ ° (passiv)
+4,45Nm
Abmaße (Höhe x Breite)
in mm
89 x 111 139 x ? 127 x 100
Gewicht ohne




± 30 ± 30 ± 20°, Anschlag
bei ± 25°
Motorleistung - 60W 50W
Motornenndrehmomen - 5,17mNm 4,45mNm
Getriebeübersetzung - 100:1 103:1
Tabelle E.2: Übersichtstabelle er Eigenschaften von bestehenden AvTS
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E.4 Vergleich der erforderlichen Drehmomente der untersuchten
Antriebskonzepte
GC in %
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Ma PEA Ma DD Ma SEA ML
Abbildung E.5: Vergleich der zu erbringenden Antriebsmomente MA der untersuchten Antriebskonzepte für
einzelne Bewegungssituationen mit dem Lastmoment ML
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E.5 Gegenüberstellung des mechanischen Verhaltens des Prototyps zu dem
passiven Rotationsadapter Otto Bock 4R40
"' in /
















Abbildung E.6: Gemessenes Hystereseverhalten des AvTS-Prototyps (ohne Antrieb) und des passiven Rotations-
adapters Otto Bock 4R40 in drei Stufen
E.5 Gegenüberstellung des mechanischen Verhaltens des Prototyps zu dem passiven Rotationsadapter Otto
Bock 4R40
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Abbildung E.7: Gegenüberstellung des gemessenen Hystereseverhaltens des Prototypen (nur Federn, ohne An-
trieb) (blau) zu dem geschätzten Hystereseverhalten des Verlustmodells (rot) auf Basis des Neuronalen Netzwerks
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E.7 Systemverhalten des prototypischen Rotationsadapters mit variabler
Torsionssteiﬁgkeit in einzelnen Bewegungssituationen
gerades Gehen
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Abbildung E.8: Gemessenes Hystereseverhalten des AvTS-Prototyps (blau) zu der empfohlenen Soll-
Systemsteiﬁgkeit in einzelnen Situationen des Testzykluses
E.7 Systemverhalten des prototypischen Rotationsadapters mit variabler Torsionssteiﬁgkeit in einzelnen
Bewegungssituationen
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